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Résumé de la thèse 
 
Le contrôle des mouvements du bras fait intervenir plusieurs voies provenant du 
cerveau. Cette thèse, composée principalement de deux études, tente d’éclaircir les 
contributions des voies tirant leur origine du système vestibulaire et du cortex moteur. 
Dans la première étude (Raptis et al 2007), impliquant des mouvements d’atteinte, nous 
avons cerné l’importance des voies descendantes partant du système vestibulaire pour 
l’équivalence motrice, i.e. la capacité du système moteur à atteindre un but moteur donné 
lorsque le nombre de degrés de liberté articulaires varie. L’hypothèse émise était que le 
système vestibulaire joue un rôle essentiel dans l’équivalence motrice. Nous avons 
comparé la capacité d’équivalence motrice de sujets sains et de patients 
vestibulodéficients chroniques lors de mouvements nécessitant un contrôle des positions 
du bras et du tronc. Pendant que leur vision était temporairement bloquée, les sujets 
devaient soit maintenir une position de l’index pendant une flexion du tronc, soit atteindre 
une cible dans l’espace péri-personnel en combinant le mouvement du bras avec une 
flexion du tronc. Lors d’essais déterminés aléatoirement et imprévus par les participants, 
leur tronc était retenu par un mécanisme électromagnétique s’activant en même temps que 
le signal de départ. Les sujets sains ont pu préserver la position ou la trajectoire de l’index 
dans les deux conditions du tronc (libre, bloqué) en adaptant avec une courte latence (60-
180 ms) les mouvements articulaires au niveau du coude et de l’épaule. En comparaison, 
six des sept patients vestibulodéficients chroniques ont présenté des déficits au plan des 
adaptations angulaires compensatoires. Pour ces patients, entre 30 % et 100 % du 
mouvement du tronc n’a pas été compensé et a été transmis à la position ou trajectoire de 
l’index. Ces résultats indiqueraient que les influences vestibulaires évoquées par le 
mouvement de la tête pendant la flexion du tronc jouent un rôle majeur pour garantir 
l’équivalence motrice dans ces tâches d’atteinte lorsque le nombre de degrés de liberté 
articulaires varie. Également, ils démontrent que la plasticité de long terme survenant 




pour permettre au SNC de retrouver un niveau d’équivalence motrice normal dans les 
actions combinant un déplacement du bras et du tronc. Ces tâches de coordination bras-
tronc constituent ainsi une approche inédite et sensible pour l’évaluation clinique des 
déficits vestibulaires. Elles permettent de sonder une dimension fonctionnelle des 
influences vestibulaires qui n’était pas prise en compte dans les tests cliniques usuels, dont 
la sensibilité relativement limitée empêche souvent la détection d’insuffisances 
vestibulaires six mois après une lésion de ces voies.  
Avec cette première étude, nous avons donc exploré comment le cerveau et les 
voies descendantes intègrent des degrés de liberté articulaires supplémentaires dans le 
contrôle du bras. Dans la seconde étude (Raptis et al 2010), notre but était de clarifier la 
nature des variables spécifiées par les voies descendantes pour le contrôle d’actions 
motrices réalisées avec ce membre. Nous avons testé l’hypothèse selon laquelle les voies 
corticospinales contrôlent la position et les mouvements des bras en modulant la position-
seuil (position de référence à partir de laquelle les muscles commencent à être activés en 
réponse à une déviation de cette référence). Selon ce principe, les voies corticospinales ne 
spécifieraient pas directement les patrons d’activité EMG, ce qui se refléterait par une 
dissociation entre l’EMG et l’excitabilité corticospinale pour des positions-seuils 
différentes. Dans un manipulandum, des participants (n=16) ont modifié leur angle du 
poignet, d’une position de flexion (45°) à une position d’extension (-25°), et vice-versa. 
Les forces élastiques passives des muscles ont été compensées avec un moteur couple afin 
que les sujets puissent égaliser leur activité EMG de base dans les deux positions. 
L’excitabilité motoneuronale dans ces positions a été comparée à travers l’analyse des 
réponses EMG évoquées à la suite d’étirements brefs. Dans les deux positions, le niveau 
d’EMG et l’excitabilité motoneuronale étaient semblables. De plus, ces tests ont permis 
de montrer que le repositionnement du poignet était associé à une translation de la 
position-seuil. Par contre, malgré la similitude de l’excitabilité motoneuronale dans ces 
positions, l’excitabilité corticospinale des muscles du poignet était significativement 
différente : les impulsions de stimulation magnétique transcrânienne (TMS; à 1.2 MT, sur 




grande amplitude en flexion pour les fléchisseurs comparativement à la position 
d’extension et vice-versa pour les extenseurs (p<0.005 pour le groupe). Lorsque les 
mêmes positions étaient établies après une relaxation profonde, les réponses réflexes et 
les amplitudes des MEPs ont drastiquement diminué. La relation caractéristique observée 
entre position physique et amplitude des MEPs dans le positionnement actif s’est aussi 
estompée lorsque les muscles étaient relâchés. Cette étude suggère que la voie 
corticospinale, en association avec les autres voies descendantes, participerait au contrôle 
de la position-seuil, un processus qui prédéterminerait le référentiel spatial dans lequel 
l’activité EMG émerge. Ce contrôle de la « référence » constituerait un principe commun 
s’appliquant à la fois au contrôle de la force musculaire, de la position, du mouvement et 
de la relaxation. Nous avons aussi mis en évidence qu’il est nécessaire, dans les prochaines 
recherches ou applications utilisant la TMS, de prendre en compte la configuration-seuil 
des articulations, afin de bien interpréter les réponses musculaires (ou leurs changements) 
évoquées par cette technique; en effet, la configuration-seuil influencerait de manière 
notable l’excitabilité corticomotrice, qui peut être considérée comme un indicateur non 
seulement lors d’activités musculaires, mais aussi cognitives, après apprentissages 
moteurs ou lésions neurologiques causant des déficits moteurs (ex. spasticité, faiblesse).   
Considérées dans leur ensemble, ces deux études apportent un éclairage inédit sur 
des principes fondamentaux du contrôle moteur : nous y illustrons de manière plus large 
le rôle du système vestibulaire dans les tâches d’atteinte exigeant une coordination entre 
le bras et son « support » (le tronc) et clarifions l’implication des voies corticomotrices 
dans la spécification de paramètres élémentaires du contrôle moteur du bras. De plus 
amples recherches sont cependant nécessaires afin de mieux comprendre comment les 
systèmes sensoriels et descendants (e.g. vestibulo-, réticulo-, rubro-, propriospinal) 
participent et interagissent avec les signaux corticofugaux afin de spécifier les seuils 
neuromusculaires dans le contrôle de la posture et du mouvement. 
Mots-clés : contrôle moteur, coordination bras-tronc, mouvement d’atteinte, invariance 
des trajectoires, problème de redondance, déficience vestibulaire, contrôle de la position-
seuil, hypothèse du point d’équilibre, problème de posture-mouvement, cortex moteur 






The control of arm movement involves many pathways originating from the brain. This 
thesis, composed essentially of two studies, aims to clarify the contribution of pathways 
originating from the vestibular system and the motor cortex. The goal of the first study 
(Raptis et al 2007) was to better define the role of descending pathways originating from 
the vestibular system in motor equivalence during goal-directed movements, i.e. the 
ability of the system to reach the same motor goal regardless of the number of degrees of 
freedom involved. We hypothesized that the vestibular system plays an essential role in 
motor equivalence. We compared the ability of providing motor equivalence in arm-trunk 
reaching movements in healthy and chronic vestibulo-deficient subjects. While their 
vision was temporarily blocked, subjects were asked to maintain a position of the index 
finger or to reach a remembered target (within arm reach) while simultaneously flexing 
the trunk. In randomly selected trials, trunk movement was unexpectedly blocked by an 
electromagnetic device at the ‘‘go’’ signal. Healthy subjects were able to preserve the 
required finger position and trajectory in the two trunk conditions (trunk-free, trunk-
blocked) by short-latency (60-180 ms) adjustments of shoulder and elbow joint rotations. 
In comparison, six of the seven chronic vestibulo-deficient patients showed deficits in the 
compensatory angular modifications, so that 30-100% of the trunk displacement was not 
compensated and thus influenced the finger position or trajectory. These results imply that 
vestibular influences evoked by head movement during trunk flexion play a major role in 
providing motor equivalence in these motor tasks when the number of degrees of freedom 
changes. These findings also suggest that the long-term plasticity following complete 
unilateral vestibular lesion may not be sufficient to allow the CNS to restore a normal 
degree of motor equivalence in arm-trunk movements. Arm-trunk coordination tasks 
constitute a new and sensitive approach in the clinical evaluation of vestibular deficits, 
targeting a functional dimension of vestibular influence which is not accounted for by 
standard clinical tests, which often are not sensitive enough to detect vestibular deficits 




The first study thus addressed the question of how the brain and descending systems 
integrate additional degrees of freedom in the control of arm motion. In the second study 
(Raptis et al 2010), we aimed to clarify the nature of variables specified by descending 
systems for the control of arm motor actions. We tested the hypothesis that corticospinal 
pathways control the upper limb position and movement by modulating the threshold 
position (reference position from which muscles begin to be activated in response to a 
deviation from this reference). This control principle implies that descending pathways 
are not directly involved in the specification of EMG patterns, which would be reflected 
in a dissociation between the EMG and the corticospinal excitability for different 
threshold positions. In this study, participants (n=16) moved their wrist placed in a 
manipulandum from a flexed (45°) to an extended (-25°) position, and vice-versa. The 
passive elastic muscle forces were compensated by a torque motor, allowing subjects to 
equalize their background EMG activity at the two positions. The motoneuronal 
excitability at these positions was compared based on EMG responses to brief stretches. 
It appeared that not only EMG levels but also motoneuronal excitability were similar at 
the two positions. Moreover, the same tests showed that wrist repositioning was associated 
with resetting of the threshold wrist position. Although motoneuronal excitability was 
similar at these positions, corticospinal excitability of wrist muscles was significantly 
different: the same TMS pulse (1.2 MT over the M1 wrist area) produced motor-evoked 
potentials (MEPs) that were bigger for flexors in flexion than in extension and vice-versa 
for extensors (p<0.005 for all muscles, group data). When the same positions were 
passively established after profound muscle relaxation, stretch responses and MEP 
amplitudes drastically diminished. Also, in the majority of subjects, no position-related 
changes in the MEP amplitude were observed after relaxation. This second study thus 
suggests that the corticospinal system, possibly together with other descending systems, 
controls threshold position, a process that determines the spatial frame of reference in 
which EMG activity emerges. Such "referent" control constitutes a common principle for 
control of muscle forces, position, movement and muscle relaxation. This study also 
emphasizes the necessity, in future clinical research and clinical applications using TMS 




in a motor task in order to adequately interpret muscles responses (or their modulation), 
especially in cases of muscular or cognitive activity, learning or neurological lesions 
causing motor deficits like spasticity or muscle weakness. Taken together, these two 
studies also shed light on fundamental principles of motor control, showing a global role 
of vestibular system in reaching tasks involving a coordination between the arm and its 
“support” (the trunk) and clarifying the involvement of corticomotor pathways in the 
specification of elemental parameters of the arm motor control. More studies are needed 
to better understand how sensory and descending systems (e.g. vestibulo- , reticulo-, 
rubro- and propriospinal) participate and interact with the corticofugal signals in order to 
set neuromuscular thresholds in posture and movement control. 
 
Keywords: motor control, arm-trunk coordination, reaching, trajectory invariance, 
redundancy problem, vestibular deficiency, threshold position control, Equilibrium-point 
hypothesis, posture-movement problem, primary motor cortex, transcranial magnetic 
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 Chapitre I : Introduction générale 
_________________________________________________________________________ 
Aperçu 
Cette thèse est principalement composée de deux études (chapitres II et III) reliées au 
contrôle des mouvements du bras. Bien que le contrôle des mouvements des membres 
supérieurs implique plusieurs voies descendantes, dans la revue de littérature de ce premier 
chapitre, nous nous concentrerons sur deux types de voies : celles tirant leur origine du 
système vestibulaire (reliées à l’article 1, chapitre II) et celles dérivées du cortex moteur 
primaire (voies corticomotrices provenant de M1, voir article 2, chapitre III). Nous 
montrerons que ces voies permettent d’étudier deux processus ou problèmes théoriques 
fondamentaux du contrôle moteur : 1) l’équivalence motrice, i.e. lorsque le système 
neuromusculaire réussit à atteindre un but moteur donné lorsque le nombre de degrés de 
liberté articulaires varie et 2) la nature des signaux de contrôle à la base de la régulation de 
la posture et du mouvement (patrons d’EMG, commandes motrices, cinématique, cinétique 
ou position-seuil, selon différentes théories de contrôle moteur). Plus spécifiquement, nous 
démontrerons l’implication nécessaire du système vestibulaire pour la production d’actions 
motrices équivalentes lors de mouvements d’atteinte combinant le bras et le tronc, en 
comparant la performance de sujets avec et sans déficit vestibulaire. Quant aux voies 
corticomotrices, que nous avons étudiées chez des participants sains, nous illustrerons leur 
rôle majeur dans la modulation de la position-seuil chez l’humain; c’est sur ce paramètre que 
se baserait le contrôle volontaire des forces musculaires, de la position, du mouvement et de 
la relaxation. 
Pour chacune de ces influences descendantes, nous aborderons les connaissances 
développées jusqu’à ce jour, certaines lacunes toujours présentes au niveau de la 
compréhension des mécanismes de contrôle des mouvements et les questions à la base de 




études développées dans les chapitres II et III. Le chapitre IV élargira la discussion sur les 
articles présentés dans les chapitres II et III et présentera quelques résultats supplémentaires.  
Classification des mouvements du bras et contextualisation des articles de 
la thèse 
Les mouvements des bras sont habituellement considérés en fonction de deux grandes 
catégories dans les articles scientifiques: les mouvements d’atteinte et les mouvements de 
préhension. Bien que cette classification englobe la majorité des études sur le contrôle des 
mouvements du bras, certains auteurs attribuent également des rôles « posturaux » ou de 
stabilisation notables aux membres supérieurs (Graziano et al 2002, Sainburg 2002, 
Hausbeck et al 2009). Ces rôles « posturaux » ou de stabilisation peuvent être illustrés, entre 
autres, lorsqu’on se sert de nos bras pour nous appuyer sur une surface, pour stabiliser le pain 
que l’on tente de trancher avec l’autre main ou, cas plus extrême, lorsqu’un acrobate se met 
à « marcher » sur ses mains.  
Les deux études présentées dans cette thèse traiteront principalement des mouvements 
dits « d’atteinte ». Ces mouvements impliquent un transport de l’effecteur (la main) d’une 
position A à une position B afin d’atteindre une cible dans l’espace. Chacune de ces positions 
est associée à une configuration spécifique des différentes articulations composant le membre 
supérieur, soit: l’épaule, le coude, le carpe (poignet), les métacarpes (os de la paume) et les 
phalanges (doigts). Chacune de ces configurations est aussi associée à une certaine stabilité, 
pourvue par de nombreux mécanismes réflexes, d’origine autogénique (chaque muscle 
envers lui-même) et hétérogénique (interactions intermusculaires). Comme nous restons 
rarement complètement ou parfaitement immobiles, ceci implique que ces positions de départ 
et d’arrivée sont continuellement modifiées ou mises à jour. 
Lorsque les mouvements du bras font intervenir simultanément un mouvement du 
tronc (e.g. article 1, chapitre II), des degrés de liberté supplémentaires doivent être pris en 
compte par le système nerveux central (SNC). L’ajout de ces degrés de liberté 




peut influencer le mouvement de la main de manière importante; ils doivent donc être 
habilement coordonnés avec le mouvement du bras afin de permettre l’atteinte de la cible.  
Le contrôle de ces degrés de liberté lors du changement de la configuration corporelle 
fait intervenir deux directions principales dans la transmission des signaux: 1) la direction 
qui permet d’apporter des informations sur l’état du corps et sur les éléments de 
l’environnement situés autour de celui-ci, comprenant les signaux afférents ou sensoriels et  
2) la direction de transmission qui envoie les commandes aux effecteurs, faisant intervenir 
les signaux efférents qui atteignent éventuellement les muscles.  
Plusieurs types de signaux afférents peuvent influencer l’activité des neurones 
impliqués dans le contrôle du mouvement, à plusieurs niveaux (e.g. motoneurones et 
interneurones de la moelle épinière, noyaux du tronc cérébral, aires motrices du cortex). Ces 
signaux afférents proviennent d’une multitude de récepteurs situés, entre autres, dans les 
muscles (fuseaux neuromusculaires), les articulations (récepteurs articulaires, e.g. 
corpuscules de type Ruffini ou Pacini, organes tendineux de Golgi; Newton 1982), la peau 
(récepteurs cutanés), la rétine et l’oreille interne (cellules ciliées vestibulaires).  
 Les signaux efférents ou descendants qui proviennent du SNC influencent l’activité 
des structures spinales puis périphériques. Parmi les voies efférentes, on retrouve les voies 
vestibulospinale (article 1, chapitre II) et corticospinale (article 2, chapitre III). Les structures 
neuromusculaires dont l’activité est influencée par les signaux efférents comprennent les 
réseaux neuronaux du tronc cérébral et de la moelle épinière et les récepteurs sensoriels (e.g. 
les voies descendantes peuvent moduler la décharge des motoneurones-γ innervant le fuseau 
neuromusculaire, ce qui permet d’influencer la décharge des fibres Ia; Leksell 1945, Granit 
et Kaada 1952, Matthews 1972; certaines fibres efférentes modulent l’activité des cellules 
ciliées vestibulaires, Rasmussen 1942). Les signaux efférents sont éventuellement transmis 
par les nerfs jusqu’aux muscles, ce qui permet de modifier leur activité et la position des 
articulations.  
Il faut noter que ces deux types de signaux, afférents et efférents, convergent dans le SNC 









Fig. 1 : Convergence des inputs afférents et du SNC sur les motoneurones-α spinaux.  
A) Schéma simplifié: Les outputs (variables mesurées) émergent en fonction des interactions sur les MN-α 
(adapté de Feldman 2010), B) Les voies efférentes agissent directement sur le MN-α, et indirectement par 
l’intermédiaire de réseaux d’interneurones, ainsi que par les MN-γ (changement de la sensibilité du fuseau 
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Les décharges provenant des afférences et des signaux de contrôle du SNC entrent 
donc en interaction au niveau de la membrane des interneurones et des MNs-α de la moelle 
épinière (voir aussi fig.2 du second article, chapitre III). La sommation de ces inputs sur les 
membranes des MNs-α détermine ainsi la différence de potentiel membranaire et la fréquence 
de décharge des axones motoneuronaux, influençant par la suite la quantité de 
neurotransmetteur (acétylcholine) relâchée dans la jonction neuromusculaire, puis le niveau 
de dépolarisation du muscle menant à la modulation de son activité  (contraction ou 
relaxation, selon la quantité de neurotransmetteur atteignant les canaux ioniques des 
muscles), ce qui influence la tension qu’il exerce sur l’articulation1. La tension totale 
développée par un muscle donné sera déterminée par la somme des tensions actives 
(activation des éléments contractiles du muscles) et des tensions passives spécifiques à 
chacune des positions (dues aux tendons, fascias, aponévroses, ligaments et autres tissus 
conjonctifs entourant les articulations; Hill 1938, 1953). Le moment de force exercé par ce 
muscle sur l’articulation dépendra aussi du bras de levier, qui peut varier en fonction de la 
géométrie articulaire, donc selon l’angle articulaire (Gonzalez et al 1997). Enfin, 
globalement, les conséquences mécaniques de ce moment de force à un instant donné de 
l’action motrice dépendront aussi des interactions simultanées avec les propriétés actives et 
passives des autres muscles de l’articulation et avec les forces présentes dans 
l’environnement (e.g. gravité, résistance du milieu). 
 
Brièvement, dans l’article 1, nous aborderons l’importance et l’influence des signaux 
d’origine vestibulaire dans la coordination des mouvements d’atteinte impliquant le bras et 
son « support », le tronc. Nous comparerons les mouvements produits sans l’aide de la vision 
chez des sujets sains à ceux de sujets ayant subi une lésion unilatérale complète de leur 
appareil vestibulaire. L’article 2, quant à lui, aborde plus spécifiquement le contrôle des 
mouvements du poignet par les voies descendantes tirant leur origine du cortex moteur (aire 
                                                 
1 Noter que la tension musculaire n’est pas uniquement due à l’activation du muscle (‘‘Hence, muscle activation 
is a way not to induce muscle tension but to modify it’’, Bernstein 1929 dans Feldman et Meijer 1999). Les 
propriétés élastiques passives contribuent à la tension musculaire. Pour une même extension musculaire, on 




du poignet). Ces signaux descendants et leur rôle dans le contrôle des mouvements dans cette 




Voies descendantes participant au contrôle des mouvements du bras 
Plusieurs voies descendantes permettent de connecter les structures supraspinales à la 
moelle épinière. La voie corticospinale serait cependant la seule voie descendante, chez 
l’humain, qui arborerait des corticomotoneurones (CM, Bernhard et Bohm 1954), i.e. des 
neurones dont les corps cellulaires se retrouvent au cortex (principalement dans M1 et 
quelques-uns dans l’aire somatosensorielle BA 3a; Rathelot et Strick 2006) et qui établissent 
des synapses directement sur les MNs spinaux. Plusieurs corticomotoneurones convergent 
sur chaque MN; de plus, les collatérales axonales d’un corticomotoneurone donné peuvent 
aussi établir des synapses avec plusieurs MNs, avec des interneurones inhibiteurs et 
excitateurs et avec des MNs-γ (Porter 1987). Une partie importante des cellules pyramidales 
de la voie corticospinale atteignent toutefois la moelle en faisant synapse sur des 
interneurones spinaux et non sur les MNs.  
Les autres voies descendantes influenceraient les MN spinaux principalement de 
manière indirecte2 ; ces voies tireraient leur origine des noyaux situés dans le tronc cérébral3 
et leurs projections atteindraient surtout des interneurones spinaux. Ces voies incluent les 
faisceaux rubrospinaux, vestibulospinaux, tectospinaux, réticulospinaux, bulbospinaux, et 
pontospinaux. Certains faisceaux de la moelle épinière dits propriospinaux sont aussi 
contactés par les autres voies descendantes; les faisceaux propriospinaux les plus longs 
établissent des contacts bilatéraux entre des régions relativement éloignées dans la moelle 
épinière, tels les renflements cervicaux et lombaires. Le cortex produit aussi plusieurs 
                                                 
2 Les faisceaux réticulospinaux, tectospinaux et vestibulospinaux provenant des noyaux du tronc cérébral 
présenteraient quelques neurones visant directement des MN-α du tronc et de la ceinture pelvienne. Pour 
davantage de détails concernant chacune des voies, nous recommandons la revue de Lemon 2008. 
3 Plus spécifiquement, ces noyaux incluent des groupes neuronaux provenant des noyaux rouges, des noyaux 




faisceaux descendants non corticospinaux qui contactent les voies dérivées du tronc cérébral 
et les neurones propriospinaux, donnant ainsi naissance aux voies corticobulbaire, 
corticostriatale, corticopontine, corticoréticulospinale, corticovestibulospinale et 
corticopropriospinale (Lemon 2008). 
Il est considéré que ces voies descendantes fonctionneraient comme des parties en 
constante interaction, intégrées dans un large circuit, plutôt que comme des contrôleurs 
séparés « télégraphiant » les commandes du mouvement vers la moelle épinière. En effet, les 
interneurones et MNs ciblés par ces voies descendantes intègrent à la fois les inputs spinaux 
locaux et les influx arrivant par plusieurs voies simultanément. Aussi, les extensions 
dendritiques des interneurones et MNs spinaux établissent des contacts entre diverses 
sections de la moelle (dorsale, ventrale, intermédiaire) visées par les diverses voies 
descendantes (Lemon 2008). 
Plusieurs études de lésions ou avec une inactivation temporaire de certaines structures 
neuronales ont été réalisées afin de définir le rôle individuel des systèmes descendants. 
Cependant, il faut aussi noter que les effets moteurs et comportementaux résultants 
remarqués à la suite des lésions impliquent non seulement le système directement affecté, 
mais aussi des phénomènes de diaschisis (perte de fonction à distance dans des régions 
interconnectées à la région lésée4) et de plasticité compensatoires dans les réseaux neuronaux. 
Cette plasticité possède une forte composante qui est dépendante de l’activité de l’individu 
et qui peuvent survenir très tôt après la lésion. La plasticité compensatoire pourrait impliquer 
les fibres non lésées de toutes les voies descendantes, ainsi que les aires corticales et circuits 
spinaux qui y sont associés (Nudo 2003, Dancause 2006, Lemon 2008).  
 
                                                 
4 Ceci peut être illustré en partie par une combinaison de méthodes, telles la stimulation magnétique 
transcrânienne (TMS) et l’électro-encéphalographie (EEG), la tomographie par émission de positons (TEP) ou 
l’imagerie par résonance magnétique fonctionnelle (IRMf). Ainsi, une stimulation de M1 avec la TMS peut 
montrer non seulement une excitation qui se propage dans M1, mais aussi vers des aires éloignées de M1 (aires 
frontales, pariétales, temporales et visuelles ipsilatérales et controlatérales, thalamus et noyaux gris centraux, 
Bestmann et al 2008, Ferreri et al 2011). On peut donc présumer que le traitement des signaux neuronaux dans 





Malgré cela, certaines caractéristiques (origine, distribution et trajectoires 
anatomiques des fibres, présence de collatérales,  neurotransmetteurs, effets systémiques des 
lésions) propres à chacune des voies descendantes ont été mises en évidence par diverses 
études anatomiques, moléculaires et neurophysiologiques. Dans les sections suivantes, nous 
aborderons plus spécifiquement les voies descendantes liées au système vestibulaire et celles 
dérivées du cortex moteur, ainsi que leurs rôles spécifiques, afin d’introduire de manière plus 
ciblée les articles inclus dans les chapitres suivants. 
 
Caractéristiques des voies dérivées du système vestibulaire 
Le système vestibulaire possède des structures bilatérales symétriques qui 
comprennent des éléments périphériques et centraux. Au niveau périphérique, on retrouve le 
labyrinthe de l’oreille interne et le nerf vestibulo-cochléaire; ce dernier transmet 
l’information entre les cellules ciliées vestibulaires périphériques et les noyaux vestibulaires 
du tronc cérébral. Au niveau central, ces noyaux vestibulaires établissent des projections 
ascendantes (vers le thalamus et le cortex), descendantes (vers le cervelet, les noyaux oculo-
moteurs, la formation réticulée et la moelle épinière) et chacun de ces noyaux vestibulaires 
contacte également les noyaux vestibulaires controlatéraux. Au plan de la morphogénèse, 
bien que celle de l’appareil vestibulaire périphérique s’achève autour du 49e jour in utero 
chez l’humain, les connexions entre les labyrinthes et les noyaux du tronc cérébral ne sont 
détectables qu’à la 24e semaine de gestation. Le nerf vestibulaire est le premier nerf crânien 
dont la myélinisation est achevée et le système serait morphologiquement complet à la 
naissance. Une grande partie de la maturation développementale se poursuit cependant 
pendant les années préscolaires, pendant lesquelles l’enfant développe son équilibre et adapte 
le contrôle de ses mouvements de la tête, du tronc et de la marche à la force de gravité (Nandi 
et Luxon 2008). 
Globalement, le système vestibulaire est considéré comme le système responsable de 
l’équilibre, encadrant plusieurs réflexes posturaux (Magnus 1924, Day et al 1997) et jouant 
un rôle déterminant dans les mouvements oculaires, tel le réflexe vestibulo-oculaire (Paton 




contribue aussi à déterminer l’orientation du tronc et de la tête en informant le SNC 
relativement aux mouvements de translation et de rotation transmis à partir de l’oreille 
interne; ces signaux spécifieraient l’orientation de la tête par rapport au vecteur 
gravitoinertiel.  
Les circuits sensorimoteurs vestibulaires seraient aussi fortement interconnectés avec 
d’autres boucles impliquées dans la vision et la proprioception, afin d’ajuster les mouvements 
globaux du corps aux mouvements de la tête et de permettre une orientation ou navigation 
prenant en compte les éléments de l’environnement (Fitzpatrick et al 1999, Guillaud et al 
2006). Au niveau des noyaux vestibulaires du tronc cérébral, on retrouverait une convergence 
d’inputs vestibulaires, visuels et somatosensoriels. Ces noyaux seraient connectés avec les 
noyaux oculomoteurs, la moelle épinière, le cervelet (lobe flocculonodulaire), le système 
nerveux autonome, le thalamus et les noyaux vestibulaires controlatéraux (Nandi et Luxon 
2008, Yates et Miller 2009). Enfin, les voies descendantes vestibulaires établiraient des 
connexions avec des neurones propriospinaux et des interneurones participant à des arcs 
réflexes, contribuant ainsi aux mécanismes posturaux et à l’ajustement des mouvements 
multi-articulaires (Wilson et al 1999, Li et al 2001). Cependant, malgré la quantité d’études 
reliées à la posture, peu de travaux ont abordé le rôle du système vestibulaire dans le contrôle 
des mouvements du bras. 
Le système vestibulaire serait particulièrement recruté lors de situations où les inputs 
sensoriels provenant des autres sens (vision, proprioception) sont moins fiables, comme c’est 
le cas lorsqu’on bouge dans l’obscurité (Blouin et al 2007, 2010, Day et Reynolds 2005). 
Dans les paragraphes suivants, nous présenterons brièvement les principales caractéristiques 
de ce système, son implication dans différents mouvements et quelques-uns de ses rôles dits 
« posturaux ». 
L’appareil vestibulaire périphérique, composante du labyrinthe de l’oreille interne, 
est situé dans la capsule otique de l’os temporal. Il est dénommé « appareil », puisqu’il 
comporte plusieurs subdivisions ayant chacune une sensibilité spécifique: 3 canaux semi-
circulaires sont sensibles aux accélérations et décélérations angulaires (rotations de roulis, de 




dans la sensibilité aux accélérations linéaires (translations dans les plans horizontaux et 
verticaux déterminés par les axes x, y, z); la réponse de ces otolithes varie aussi selon 
l’inclinaison de la tête par rapport à la direction de la force gravitationnelle. Les réponses de 
l’utricule seraient fortement influencées par les mouvements dans le plan horizontal (avant 
vs arrière, droite vs gauche) et celles du saccule par les déplacements dans le plan sagittal 
vertical (haut vs bas; Goldberg et Hudspeth 2000).  
Les membranes de chacune des cavités de l’appareil vestibulaire sont tapissées de 
plusieurs dizaines de milliers de cellules ciliées innervées par des fibres afférentes (neurones 
bipolaires avec axones myélinisés). Les cils de ces cellules permettent d’opérer une 
transduction des stimuli mécaniques reliés aux mouvements de la tête en potentiels de 
récepteurs, par le mécanisme suivant: les accélérations (ou force gravitationnelle) qui 
inclinent les cils vers le kinocilium5 entraîneraient une dépolarisation des cellules ciliées et 
une augmentation de la décharge des afférences, tandis que les stimuli inverses résulteraient 
en une diminution de celles-ci (Goldberg et Fernandez 1975). Les cellules vestibulaires sont 
aussi innervées par des fibres efférentes (Rasmussen 1942, Smith et Rasmussen 1967, 
Goldberg et Fernandez 1975, Goldberg et Hudspeth 2000) en provenance du tronc cérébral. 
La décharge de ces fibres efférentes peut diminuer ou augmenter l’excitabilité des cellules 
ciliées, ce qui contribue à moduler la réponse afférente. Les potentiels de récepteurs générés 
par les cellules ciliées sont transmis le long des fibres afférentes. Les décharges des 
afférences vestibulaires ont une composante phasique, liée à l’accélération, et une 
composante tonique, liée à l’inclinaison de la tête par rapport à la force de gravité. Les corps 
cellulaires de ces neurones afférents sont regroupés dans le ganglion de Scarpa (ou ganglion 
vestibulaire), tandis que les fibres centrales de ces mêmes neurones rejoignent les axones du 
ganglion spiral (de la cochlée) dans le nerf vestibulo-cochléaire (VIII). Ce nerf traverse le 
méat auditif interne, comme le nerf facial, puis passe dans l’angle cérébellopontin, pour enfin 
atteindre le complexe des noyaux vestibulaires ipsilatéraux situés dans la partie dorsale du 
pons et du bulbe, près du quatrième ventricule.  
                                                 




Le complexe des noyaux vestibulaires est composé de quatre noyaux distincts : latéral 
(ou de Deiter), médian, supérieur et inférieur. Le noyau latéral reçoit des projections des 
canaux semi-circulaires, des otolithes, du cervelet et de la moelle épinière; ses neurones 
projettent ensuite vers le thalamus et dans la voie vestibulospinale latérale. Cette dernière 
établit des synapses dans la corne ventrale ipsilatérale de la moelle et contribuerait aux 
réflexes posturaux. Ces connexions ont un effet facilitateur sur les MNs-α et γ des muscles 
des membres; par l’excitation tonique des extenseurs des jambes et des fléchisseurs des bras, 
elles interviendraient dans la station debout. Les noyaux médian et supérieur, recevant une 
proportion importante des signaux des canaux semi-circulaires (une plus petite partie des 
otolithes), contacteraient ensuite le thalamus, les noyaux oculomoteurs et la moelle épinière 
(bilatéralement); ils seraient responsables du réflexe vestibulo-oculaire et contribueraient au 
positionnement du cou par leurs synapses dans les segments cervicaux de la moelle. Le noyau 
inférieur intégrerait surtout des inputs des otolithes et du cervelet. Il projetterait aux noyaux 
vestibulaires controlatéraux, au cervelet, au thalamus et à la moelle épinière, par les voies 
vestibulospinale et vestibuloréticulospinale (Ladpli et Brodal 1968,  Feldman et Orlovsky 
1972, Peterson et Abzug 1975, Goldberg et Hudspeth 2000, Purves et al 1999). Les voies 
descendantes amenant les influences vestibulaires jusqu’aux MN-α des muscles des membres 
supérieurs et inférieurs par des projections directes vers la moelle épinière incluraient donc 
les voies vestibulospinale et réticulospinale, qui présentent, par ailleurs, un haut degré de 
collatéralisation axonale (Brodal 1981, Bresciani et al 2005, Lemon 2008). 
Le système vestibulaire tend à être plus efficace dans la détection d’accélérations 
supérieures à 0.05°/s2 (Nashner 1971; ou supérieures à 0.1 Hz, voir Angelaki et Cullen 2008). 
En-dessous de ce seuil, les rotations peuvent être détectées mais seraient fortement sous-
estimées (Fernandez et Goldberg 1971, Mergner et al 1991). Lors de fortes accélérations (e.g. 
arrêt brusque d’une rotation ou translation, décollage ou atterrissage d’un avion), les signaux 
vestibulaires pourraient cependant donner lieu à des illusions au niveau directionnel (Snyder 





Une autre caractéristique dynamique particulière du système vestibulaire a été 
illustrée par l’étude de Guillaud et al (2006), qui a montré que la compensation de déviations 
de la main dues à des mouvements passifs du tronc serait aussi plus efficace lors de phases 
d’accélération que de décélération. Lorsque les signaux visuels (ou visuo-oculomoteurs) sont 
disponibles, ces derniers seraient par contre plus efficaces que ceux du système vestibulaire 
(qui lui est plus sensible aux rotations plus rapides du tronc) pour ajuster les mouvements 
compensatoires du bras lors de rotations plus lentes du tronc (Guillaud et al 2006). 
 Il est possible de stimuler électriquement le système vestibulaire périphérique par la 
méthode de stimulation galvanique6 (Galvani et Aldini 1797, Baldenweck 1927, Goldberg et 
al 1982, 1984, Britton et al 1993, Wardman et Fitzpatrick 2002, Mars et al 2003). La 
stimulation galvanique altère les décharges des afférences vestibulaires puis celle des noyaux 
vestibulaires du tronc cérébral, ce qui peut entraîner une perturbation (transitoire, le temps 
de la stimulation) des mouvements liés aux signaux des voies vestibulofugales, dont ceux 
impliqués dans le mouvement des yeux (Pfaltz 1970, Watson et al 1998); elle peut induire 
une inclinaison posturale au niveau de la tête, du tronc et du pelvis (Inglis et al 1995, Day et 
al 1997, Mars et al 2003, Day et Reynolds 2005) et entraîner des déviations dans la direction 
de la marche lorsque les signaux visuels provenant de l’environnement ne sont pas 
disponibles (Fitzpatrick et al 1999, Bent et al 2000, 2004). Nashner et Wolfson (1974) ont 
montré que la stimulation galvanique vestibulaire pouvait induire des réponses musculaires 
dans le membre inférieur (gastrocnemius, soleus) et une oscillation posturale à une latence 
d’environ 100 ms. La réponse musculaire - qui pouvait consister en une contraction des fibres 
musculaires, leur inhibition et relâchement, ou un effet nul - dépendrait de l’angle de la tête 
par rapport au tronc ou aux pieds (Lund et Broberg 1983). Britton et al (1993) ont montré 
que la stimulation galvanique entraînait deux types de réponses dans les muscles recrutés lors 
d’une tâche posturale, une étant de la latence relativement courte (41 ms pour le triceps, 62 
ms pour le soleus) et l’autre à latence plus longue (115 ms pour le soleus, 138 ms pour le 
triceps). Le délai entre la survenue de la stimulation vestibulaire et le traitement de ces 
signaux dans les noyaux vestibulaires a été estimé à 26 ms, tandis que la vitesse de conduction 
                                                 




entre les noyaux vestibulaires et les muscles avoisinerait 13 m/s (Ali et al 2003, Mars et al 
2003). Dans ces études, l’oscillation posturale était plus marquée du côté de l’oreille où était 
placée l’anode et impliquerait le recrutement de muscles préalablement engagés dans la tâche 
posturale.  
Au niveau cortical, il n’existerait pas de cortex vestibulaire « primaire », i.e. recevant 
uniquement des inputs afférents vestibulaires. Les voies ascendantes vestibulaires 
projetteraient vers plusieurs aires corticales recevant aussi des inputs de nature 
somatosensorielle et visuelle (Marcelli et al 2009). Concernant les aires corticales activées 
lors de la stimulation galvanique chez l’humain 7, on retrouve la jonction temporo-pariétale 
(représentant un carrefour entre des inputs vestibulaires, somatosensoriels et optocinétiques), 
le sulcus central (aire 3a, où on retrouve une convergence d’inputs vestibulaires et 
proprioceptifs), le sulcus intrapariétal (une aire associative) et le cortex prémoteur. Ces 
régions participeraient à la sensation subjective de mouvement induite par la stimulation 
galvanique vestibulaire (Lobel et al 1998). La stimulation calorique (injection d’eau froide 
ou d’azote à 5-7°C dans l’oreille) a aussi été utilisée comme méthode de stimulation 
vestibulaire. Les aires observées se recoupent avec celles trouvées par la méthode de 
stimulation galvanique; elles incluent un réseau cortical présentant une dominance 
hémisphérique droite, comprenant, chez tous les sujets, la jonction temporopariétale, l’insula, 
les gyri pré-central et post-central près du sulcus central, la portion ventrolatérale du lobe 
occipital, le gyrus frontal inférieur, ainsi que le cortex insulaire controlatéral, le gyrus 
cingulaire, le thalamus, le tronc cérébral (bilatéral) et le cervelet (Fasold et al 2002, Marcelli 
et al 2009). 
Plusieurs travaux indiquent qu’il existe une relation très étroite entre les signaux 
proprioceptifs et les signaux provenant du système vestibulaire. Les afférences 
proprioceptives du cou projettent sur des neurones réticulospinaux, vestibulospinaux et 
propriospinaux qui sont aussi ciblés par des influences descendantes des noyaux vestibulaires 
(Wilson et Peterson 1981). L’importance de cette interaction au plan postural a été illustrée, 
                                                 





entre autres, par une expérience avec un sujet ayant subi une déafférentation proprioceptive 
très extensive (absence de signaux proprioceptifs détectés en-dessous du nez) : Blouin et al 
(2007) ont montré que ce sujet pouvait rester assis quelques moments sans perdre l’équilibre 
lorsque ses yeux étaient fermés, donc que les signaux vestibulaires seraient suffisants, à eux 
seuls, pour adapter la commande centrale afin de maintenir un certain équilibre pendant une 
courte période de temps; cependant, le fait de tourner la tête du sujet lorsqu’il avait les yeux 
fermés entraînait rapidement une perte d’équilibre. Des stimulations galvaniques de faible 
amplitude appliquées lorsque ce patient avait les yeux fermés ont aussi provoqué une perte 
d’équilibre, contrairement à ce qui arrive chez les sujets sains (qui ne montraient pas de 
réponse posturale à cette stimulation). Donc, il apparaît que les informations proprioceptives 
provenant du cou interagissent avec les informations vestibulaires pour faire les ajustements 
nécessaires au contrôle postural lorsque la tête bouge. Le manque d’informations 
proprioceptives cervicales empêcherait les sujets déafférentés (au plan proprioceptif) 
d’ajuster l’influence des inputs vestibulaires, dont le référentiel est centré sur la tête, par 
rapport aux réflexes posturaux, qui nécessitent un référentiel intégré entre l’information 
provenant de la tête et celle provenant du reste du corps. 
La lésion vestibulaire subie chez les patients qui ont participé à l’étude présentée dans 
l’article 1 (Raptis et al 2007) est due à la résection d’un neurinome acoustique. En fait, malgré 
qu’il soit souvent appelé « neurinome acoustique », il s’agit en fait d’un schwannome 
vestibulaire, soit une tumeur bénigne se développant dans les cellules de Schwann entourant 
le nerf vestibulaire. Cette tumeur débuterait sa croissance dans la section du canal auditif, 
mais pourrait aussi s’étendre, ultérieurement, dans l’angle cérébéllopontin. Le schwannome 
vestibulaire est une affection relativement courante qui passerait la plupart du temps 
inaperçue, puisqu’une étude avec autopsies a révélé que cette tumeur se présente chez 2.4% 
des individus qui sont décédés d’une cause non reliée à la tumeur (pourtant, seulement 
environ 1 nouveau cas par 100 000 habitants est signalé à chaque année, Wiegand et al 1996). 
Dépendamment de l’approche chirurgicale8 et de l’étendue de la tumeur, l’opération de 
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résection du schwannome peut entraîner certains des effets suivants: perte de l’ouïe dans 
l’oreille affectée (très courant), paralysie faciale, équilibre diminué (remarqué dans la 
marche), acouphènes, maux de tête, infections (e.g. méningite), problèmes de déglutition et 
de vocalisation, fuite du fluide cérébrospinal. 
La perte unilatérale des afférences vestibulaires liée à la résection du schwannome 
provoque, en phase aiguë, un syndrome postural typique  (Wiegand et al 1996, Borel et al 
2002): altération du positionnement de la tête, torsion du corps dans l’axe longitudinal, 
diminution du tonus dans les membres ipsilatéralement à la lésion, instabilité de la marche. 
Cette résection entraîne, chez les patients, une tendance à tomber du côté où a eu lieu la 
résection. La déviation de la posture du côté lésé a été expliquée par une modification 
(déviation) de la perception de l’espace et de la représentation interne du plan vertical (Borel 
et al 2001). Par ailleurs, grâce à la plasticité des connexions vestibulaires et vestibulo-
oculaires, ces symptômes sont par la suite substantiellement diminués et pourraient être 
compensés, en partie, par le système visuel, le système vestibulaire intact et le système 
proprioceptif (Wiegand et al 1996, Goldberg et Hudspeth 2000, Borel et al 2002). Les 
adaptations posturales principales se produiraient durant les six premiers mois (Maurer et al 
2002). Dans l’article 1, nous présenterons certains des déficits résiduels observés lors de tests 
cliniques chez les patients avec lésion vestibulaire unilatérale (diminution du gain du réflexe 
vestibulo-oculaire détectée par le test d’acuité visuelle dynamique, diminution de l’équilibre 
lors de la station debout et de la marche les yeux fermés; Dannenbaum et al 2005). La perte 
vestibulaire bilatérale entraîne, quant à elle, une augmentation des oscillations posturales et 
de l’instabilité, ce qui accroît considérablement les déviations et le risque de chutes lors de 
la marche (impossibilité de marcher dans le noir ou sur des surfaces inégales, Rinne et al 
1998). Chez les patients avec lésion vestibulaire bilatérale, on retrouve aussi fréquemment 
une oscillopsie (« sauts » dans la perception de l’environnement visuel liée à la perte du 
réflexe vestibulo-oculaire), des nausées, vertiges, étourdissements, acouphènes et une 
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impossibilité de lire en marchant (Brandt et Dieterich 1993, Baloh et al 1998, Brown et al 
2001).  
Bien que les déficits visuels et posturaux aigus suivant des lésions vestibulaires aient 
été documentés, aucune étude n’avait abordé les impacts des lésions vestibulaires dans 
l’atteinte d’une cible et dans la coordination bras-tronc, spécialement dans le long terme, 
d’où l’importance de notre premier article (Raptis et al 2007). Par ailleurs, le contrôle des 
mouvements du bras nécessite non seulement l’intervention de voies vestibulofugales, mais 
aussi corticofugales. La prochaine section est donc dédiée aux influences des voies dérivées 
du cortex moteur dans le contrôle des mouvements. 
 
Caractéristiques des voies dérivées du cortex moteur 
Les influences des projections du cortex moteur primaire dans le SNC sont 
nombreuses. Ces neurones visent en effet plusieurs structures neurologiques, supraspinales 
(corticales et sous-corticales) et intraspinales; ces connexions moduleraient l’activité de 
toutes les voies descendantes majeures du SNC, en plus d’influencer directement les circuits 
de la moelle épinière (Donoghue et Sanes 1994, Canedo 1997). Au niveau cortical, des 
connexions bilatérales et bidirectionnelles seraient présentes entre M1 et d’autres aires 
motrices (M1 controlatéral, PM, SMA), avec les aires somatosensorielles et le thalamus 
(Ferreri et al 2011). De plus, les neurones de projections (neurones pyramidaux) de M1 
montrent un degré de collatéralisation non négligeable, ce qui permettrait d’influencer 
parallèlement l’excitabilité de plusieurs voies descendantes et ascendantes, ainsi que des 
neurones du tronc cérébral projetant au cervelet (Armand 1984).  
Le cortex moteur peut être stimulé électriquement afin d’évoquer des mouvements. 
En fait, M1 constitue la région du cortex où l’intensité de stimulation électrique nécessaire 
pour le déclenchement de contractions musculaires est la plus faible, surtout pour les muscles 
de la partie controlatérale du corps. Ferrier (1874, 1886), Fritsch et Hitzig (1870) ont d’abord 
observé ces contractions en stimulant directement le cortex moteur chez différentes espèces 




stimulations électriques du cortex moteur, provoquant des mouvements dans plusieurs 
articulations (bras, jambes, cou) chez une patiente dont le scalp avait été ulcéré jusqu’à 
exposer la dure-mère. Gualtierotti et Paterson (1954), quant à eux, ont fait des études 
pionnières concernant l’utilisation de stimulations électriques de longue durée (40-50 s, 
séries d’impulsions électriques allant jusqu’à une fréquence de 150 Hz), appliquées non plus 
sur le cortex exposé mais sur le scalp de babouins et d’humains sains. Par cette méthode, ils 
ont provoqué des contractions toniques pendant la durée de stimulation. Merton et Morton 
(1980) ont plus tard montré qu’il est non seulement possible d’évoquer une activité 
musculaire par des stimulations électriques répétées et de longue durée, mais aussi par des 
chocs électriques simples à fort voltage, appliqués sur le crâne vis-à-vis M1. La douleur 
provoquée par l’utilisation de ces forts voltages dans la stimulation électrique transcrânienne 
a cependant écarté son utilisation du contexte clinique (Currà et al 2002).  
La stimulation des aires motrices corticales peut avoir des effets cinématiques variés, 
qui dépendent du point de stimulation, de la technique de stimulation utilisée (intensité, 
fréquence, durée, etc.) et de l’état du sujet (e.g. en activité, au repos, effet modulateur de la 
posture, etc., Graziano et al 2004, 2005)9. Il est possible d’activer préférentiellement certains 
muscles, de provoquer des secousses musculaires ou des mouvements dans des articulations 
déterminées à certains points du cortex (Penfield 1967, Rothwell et al 1991). Ces techniques 
de stimulation ont permis de mettre en évidence des « cartes motrices », illustrant des 
subdivisions fonctionnelles dans M1 relativement aux circuits dédiés aux mouvements de la 
face, du tronc, des membres supérieurs et inférieurs. Cependant, d’autres travaux impliquant 
notamment des traceurs anatomiques ont montré, quelques années plus tard, que ces 
subdivisions seraient fortement interconnectées, superposées et que leur organisation interne 
somatotopique serait loin d’être ordonnée (Krakauer and Ghez 2000, Rathelot et Strick 2006, 
Lemon 2008). Par exemple, les représentations des muscles distaux des membres supérieurs 
dans M1, relativement larges par rapport aux autres segments du corps, se retrouveraient 
fortement entremêlées avec celles de muscles plus proximaux (e.g. responsables des 
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mouvements du coude et de l’épaule). Cette superposition pourrait constituer le substrat 
neuronal de synergies fonctionnelles impliquant le membre supérieur (McKiernan et al 1998, 
Lemon et al 2008). Aussi, ces représentations motrices des segments du corps pourraient se 
réorganiser rapidement en fonction de l’apprentissage, de l’expérience motrice ou de lésions. 
Les changements dans les cartes motrices se produiraient grâce au couplage synaptique entre 
les neurones des aires motrices (Dancause et al 2005, Wittenberg 2010). 
De plus, il faut noter que les projections corticospinales visant les MNs des muscles 
du bras et leurs interneurones locaux (segments cervicaux et T1) peuvent être dérivées non 
seulement de M1, mais aussi d’aires prémotrices frontales10 (une proportion substantielle des 
fibres pyramidales proviendrait des aires PM, SMA, pré-SMA et du gyrus cingulé; Dum et 
Strick 1991, Canedo 1997), de l’insula, du cortex somatosensoriel (BA 3, 1, 2), de certaines 
aires pariétales postérieures (BA 5, 7) et de l’operculum pariétal (Catsman-Berrevoets et 
Kuypers 1976, Biber et al 1978, Murray et Coulter 1981, Toyoshima et Sakai 1982, He et al 
1993, He et al 1995, Dum et Strick 1996, Paus 2001, Newton et al 2006, Lemon 2008). 
Chacune de ces aires aurait un accès direct à la moelle épinière, ce qui indique qu’elles ont 
aussi la possibilité d’influencer le contrôle des mouvements d’une manière indépendante par 
rapport à M1 (Dum et Strick 1991).  
La majorité des projections de M1 se dirigerait dans le faisceau corticospinal et M1 
donnerait naissance à environ la moitié des fibres corticospinales chez l’humain (Dum et 
Strick 1991, Rothwell 1997, Purves et al 1999, Byblow et al 200411). D’autres projections de 
M1, non corticospinales, donnent naissance aux autres voies descendantes corticofugales et 
peuvent influencer l’excitabilité des MNs et interneurones spinaux. Parmi celles-ci, 
rappelons les voies corticobulbaire, corticostriatale, corticopontine, corticoréticulospinale, 
cortico-vestibulospinale et corticopropriospinale. Cependant, les primates sont les seuls 
animaux ayant des connexions corticomotoneuronales directes, visant les MN-α et les MN-γ 
des muscles proximaux et distaux des membres inférieurs et supérieurs (Rathelot et Strick 
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2006, Lemon 2008). Les somas des cellules corticomotoneuronales sont situés dans la couche 
V du cortex; leur diamètre varie entre 10-60 μm (Rathelot et Strick 2006). Quelques-unes de 
ces cellules, appelées les cellules de Betz, ont un soma de large diamètre et une vitesse de 
conduction plus rapide. Les cellules de plus petit diamètre auraient une vitesse de conduction 
plus lente.  
Après leur descente dans le faisceau corticospinal latéral ou antérieur, chacun des 
neurones corticospinaux peut faire synapse sur plusieurs interneurones des couches 
intermédiaires de la moelle et sur des MNs de la corne ventrale, influençant ainsi un ou 
plusieurs muscles (Lemon 2008, Kalaska 2009). Chez l’humain, on retrouverait environ 1,1 
million de fibres corticospinales de chaque côté de la moelle épinière; les synapses 
corticomotoneuronales viseraient les MNs innervant les muscles des membres inférieurs et 
supérieurs, distaux et proximaux. La majorité (~90%) des neurones corticospinaux 
établissent leurs synapses avec les MNs et interneurones situés controlatéralement par 
rapport au cortex d’origine des fibres, après un croisement des fibres se produisant 
majoritairement (~80%) au niveau du bulbe rachidien (medulla oblongata, décussation 
pyramidale) et une petite partie (~10%) croisant dans la moelle épinière. La partie restante 
(~10%) établit des synapses avec les neurones spinaux ipsilatéraux (sans croisement des 
fibres descendantes; Lemon 2008).   
Les CMs peuvent contacter non seulement les MNs d’un muscle donné, mais ils 
peuvent aussi, par des collatérales, atteindre simultanément les MN-α d’un agoniste et des 
interneurones inhibiteurs qui établissent des synapses avec les MN-α des muscles 
antagonistes, qui verront leur activité diminuer simultanément à l’excitation des MNs des 
agonistes. D’autres CMs activent simultanément des agonistes et leurs antagonistes, ce qui 
pourrait contribuer aux cas de co-contraction. Avec ces différents patrons de connexions, les 
CM peuvent ainsi participer à un patron coordonné entre agonistes et antagonistes d’un acte 
moteur donné. Aussi, les MNs-α innervés par les CMs peuvent viser des muscles situés sur 
des articulations adjacentes ou, quelquefois, non contiguës (Cheney et Fetz 1980, Cheney et 
al 1985, Park et al 2004). La contraction d’un muscle nécessite une convergence d’inputs 




courant dans les terminaisons corticospinales; cependant, des terminaisons plus riches en 
aspartate ou en GABA ont aussi été détectées (Valtschanoff et al 1993). 
Concernant le contrôle des muscles du bras, certaines fibres corticospinales font 
également synapse sur des neurones propriospinaux situés dans des segments spinaux 
supérieurs (C3-C4) à ceux où se trouvent les MNs innervant les muscles du bras et leurs 
interneurones segmentaires locaux (C6-T1). D’autres projections corticospinales, atteignant 
les sections dorsales de la moelle, contribueraient à l’inhibition pré-synaptique d’afférences 
sensorielles (Rudomin et al 1993, Lemon 2008), ce qui pourrait influencer, indirectement, 
l’excitabilité motoneuronale. 
Une lésion circonscrite dans le cortex moteur12 peut affecter toutes les voies 
descendantes. En effet, comme mentionné précédemment, le cortex moteur a des projections 
vers le tronc cérébral, d’où il influence les autres voies descendantes (corticobulbaire, 
corticostriatale, corticopontine, corticoréticulospinale, corticovestibulospinale, cortico-
propriospinale). Ce type de lésion peut entraîner une baisse permanente de la dextérité 
(surtout au niveau des mouvements individuels des doigts lorsqu’une partie importante des 
connexions corticomotoneuronales sont affectées; Porter 1985), une faiblesse musculaire et 
une diminution de la vitesse des mouvements principalement du côté controlatéral, une 
augmentation de la fatigabilité du système moteur, de la spasticité, des parésies et paralysies 
totales ou partielles, qui dépendront de la région et de l’étendue lésées, ainsi que de 
l’implication d’autres voies parallèles dans le contrôle des muscles visés. Chez l’être humain, 
une lésion complète de M1 mène à une paralysie (Taylor et Gross 2003, Lemon 2008, 
Kalaska 2009). Le degré de récupération motrice dépendrait fortement du nombre de fibres 
corticospinales épargnées et pourrait impliquer des repousses neuronales dans les aires 
entourant la région lésée (Dancause et al 2005). 
Une lésion affectant spécifiquement les fibres du faisceau corticospinal (ou 
pyramidal) peut entraîner des déficits notables au plan du contrôle moteur, spécialement pour 
                                                 
12 Noter qu’il est présentement impossible techniquement d’inactiver ou de léser les corticomotoneurones de 
manière sélective (Lemon 2008), donc les effets des lésions observées font intervenir des connexions directes 




les tâches nécessitant un contrôle sensorimoteur fin et une activation ciblée d’un nombre 
restreint de muscles. Ceci serait dû au fait que le faisceau corticospinal présente à la fois des 
effets moteurs et sensoriels (e.g. inhibition pré-synaptique, gating des signaux afférents, 
proprioceptifs et nociceptifs, et des réflexes) et qu’une partie de ce faisceau contacterait 
directement les MNs spinaux, avec une influence excitatrice ou inhibitrice (dans certains 
cas); son rôle serait aussi important au point de vue trophique et au plan de la plasticité qu’il 
induirait dans les circuits spinaux. Tout dépendant du niveau de la lésion corticospinale et de 
l’importance de celle-ci, on peut retrouver une perte notable de la dextérité, de la force et de 
la précision, spécialement perceptible dans le cas de mouvements rapides effectués avec les 
muscles distaux, comme par exemple lors de mouvements indépendants des doigts (Lemon 
2008).  
Malgré qu’un consensus assez large existe concernant les considérations anatomiques 
liées à la structure des voies corticomotrices et vestibulomotrices, ainsi que concernant 
plusieurs impacts des lésions, l’action de ces voies pendant les mouvements du bras et les 
modèles de contrôle liés à ces actions font encore l’objet de nombreuses controverses, que 
nous exposerons dans les sections suivantes. 
 
Vue d’ensemble des différentes approches théoriques du contrôle moteur 
en lien avec les défis théoriques rattachés au contrôle multi-articulaire 
Réflexes vs mouvements volontaires 
Les mouvements du corps humain sont traditionnellement divisés en trois grandes 
catégories : les réflexes, les mouvements volontaires et les mouvements automatiques. Les 
réponses musculaires réflexes sont habituellement définies comme des réponses motrices 
automatiques, involontaires et stéréotypées à un stimulus externe activant des récepteurs 
sensoriels (Sherrington 1906, Latash 1998, Pearson et Gordon dans Kandel 2000, Shibasaki 
2012). Ainsi, ils impliqueraient d’abord l’activation de certaines afférences qui contacteraient 
rapidement des circuits de la moelle épinière, donnant lieu à des réponses de MNs spinaux 




afférents impliqués dans les réflexes peuvent aussi atteindre d’autres structures du SNC, dont 
le tronc cérébral, ou passer par des voies transcorticales afin de provoquer des réponses à 
latence un peu plus longue (Matthews 1991). Dans l’article 2 (Raptis et al 2010), nous 
illustrerons, cependant, que l’aspect stéréotypé attribué aux réflexes et énoncé dans la 
définition traditionnelle précédente n’est pas vraiment exact; en effet, ces réponses peuvent 
être modulées volontairement, jusqu’à un certain point, à travers l’implication des voies 
descendantes.  
Les mouvements volontaires et actes moteurs volontaires (comme lors de l’exertion 
d’une pression contre une surface, lorsqu’on n’observe pas nécessairement de mouvement 
au plan cinématique), quant à eux, sont liés à un but et à un processus de décision sous-jacent; 
ils nécessiteraient l’intervention du cortex et impliqueraient un signal de contrôle descendant 
d’origine corticale, donc l’intervention des voies descendantes. Les actes volontaires peuvent 
être exécutés indépendamment des stimuli externes ou être initiés en réponse à un signal 
externe. Pour certaines approches théoriques, comme celle des modèles internes, le 
mouvement volontaire se ferait par une programmation de forces ou de l’EMG des muscles 
responsables de l’acte moteur (Hollerbach 1982, Sabes 2000, Scheidt et Rymer 2000, 
Todorov 2004, Kalaska 2009; voir section « Le contrôle des mouvements du bras vu à travers 
le codage de variables cinétiques et cinématiques » en p.29). L’impact des réflexes dans la 
programmation de ces forces volontaires est souvent peu considéré ou explicité dans ces 
approches.  
Au plan corporel, il faut aussi garder à l’esprit que les mouvements volontaires 
doivent être coordonnés et conciliés avec des mécanismes réflexes plus globaux, considérés 
comme « posturaux », qui eux, visent le maintien d’un certain équilibre et d’une stabilité (ou 
stabilisation) positionnelle des segments du corps. Donc, la dissociation fonctionnelle entre 
la catégorie physiologique des réflexes et celles des actes moteurs volontaires ne serait pas 
aussi simple qu’il y paraîtrait à prime abord.  
Cette opposition fonctionnelle posture/mouvement constitue ainsi un maillon faible 
des définitions classiques du mouvement, où les catégories des réflexes et des mouvements 




apportée par la théorie du contrôle de la position-seuil (ou théorie du point d’équilibre), que 
nous aborderons plus loin (p.44), qui affirme que les réflexes représentent une composante 
essentielle des actes moteurs volontaires, i.e. que les structures et mécanismes réflexes 
constituent des « outils physiologiques » utilisés par les commandes de contrôle volontaires. 
Les commandes descendantes moduleraient les réponses réflexes spinales (Ostry et Feldman 
2003). De plus, il a été démontré que les mouvements volontaires ne s’exécutent pas grâce à 
une inhibition des réflexes, mais que les mécanismes réflexes demeurent actifs pendant les 
mouvements volontaires (Marsden et al 1972, 1976; Matthews 1986, Latash et Gottlieb 1991, 
Feldman et al 1995, Feldman, 2009). Ce phénomène impliquerait également que, pour que 
le mouvement volontaire s’effectue sans résistance indue de ces réflexes, ceux-ci doivent être 
« réadressés » au plan spatial, en lien avec le but moteur volontaire. Les réflexes qui doivent 
être réadressés comprennent non seulement les articulation adjacentes, mais aussi celles liées 
à la posture et à l’équilibre du sujet : le schéma postural doit ainsi être intégré au « référentiel 
spatial » du mouvement; ceci évite que des tensions supplémentaires soient générées à cause 
de conflits entre les tensions musculaires réflexes « de stabilisation » (produites, par exemple, 
dans le tronc et les articulations plus proximales) et les tensions liées au mouvement 
volontaire, dont l’impact le plus évident est souvent distal. En d’autres mots, on évite ainsi 
une opposition entre deux « contrôleurs », l’un visant une stabilisation des segments et l’autre 
visant à « contredire » cette stabilité initiale en atteignant un point de stabilité différent du 
point d’origine.  
L’utilisation des mécanismes réflexes pendant le mouvement volontaire permettrait 
aussi de compenser et de réagir rapidement (jusqu’à un certain point) à des déviations 
inattendues pendant un acte moteur volontaire. Celles-ci peuvent survenir dans plusieurs 
occasions; par exemple, ces déviations inattendues sont très probables lorsque les signaux 
visuels sont pauvres, comme lors de la marche sur une surface inégale dans l’obscurité. 
Enfin, la catégorie des mouvements dits « automatiques » peut être vue comme une 
catégorie « hybride », comprenant des activités qui peuvent être déclenchées volontairement 
ou involontairement : clignement des yeux, mouvements spontanés des yeux, mâchement, 




tendues par des circuits réflexes élaborés qui peuvent être activés de manière non 
intentionnelle par des stimuli externes. Comme cette catégorie n’implique pas les 
mouvements des bras dirigés vers une cible (du moins, chez les sujets humains sans troubles 
moteurs), nous n’élaborerons pas davantage sur ce point.  
Dans la prochaine section, nous expliquerons un autre problème théorique lié au 
contrôle moteur, qui ne concerne pas la coordination entre les mécanismes réflexes et ceux 
liés aux actes moteurs volontaires, mais qui dérive plutôt de la complexité structurelle du 
corps humain, tant aux plans mécanique, musculaire, que neurologique. 
 
Problème de redondance neuro-musculo-articulaire 
Parmi les problèmes classiques dans le champ du contrôle de la posture et du 
mouvement, on retrouve le problème de redondance. Celui-ci a été formulé de différentes 
façons, dépendamment de l’échelle où il est considéré (circuits neuronaux, muscles, 
articulations, synergies; Lashley 1930, Latash et Levin 2004). De manière générale, on peut 
dire que la redondance du système moteur est manifestée par l’habileté du SNC à utiliser 
différentes combinaisons de degrés de liberté (dl) afin d’atteindre le même but moteur 
(Bernstein 1967, St-Onge et Feldman 2003, Balasubramanian et Feldman 2004, Latash et 
Levin 2004). En ce qui concerne les mouvements du bras, on peut aborder le problème de 
redondance en partant d’un point de vue articulaire, par les différentes articulations qui le 
composent. L’épaule comporterait 6 dl articulaires (3 axes de rotations et 3 axes de 
translation, Archambault 2003). Si on considère, en plus de l’épaule, les contributions 
motrices des autres articulations du membre supérieur (1 dl pour le coude, 3 dl pour le 
poignet, 3-4 dl pour chacun des doigts) et l’impact de la posture globale sur le mouvement, 
on remarque que ce nombre de dl est plus grand que le nombre de dimensions de l’espace et 
qu’il existe pratiquement une infinité de combinaisons de mouvements articulaires possibles 
pour accomplir un geste (Bernstein 1967, Archambault 2003, Raptis et al 2007). Le problème 
de redondance donnerait naissance à une propriété essentielle du contrôle neuromusculaire, 
soit l’équivalence motrice, i.e. la possibilité, l’habileté qu’a le SNC d’atteindre des buts 




patrons cinématiques (différentes trajectoires et accélérations) et différents outils 
environnementaux (Lashley 1930, 1942, 1951, Hebb 1949, Bernstein 1967, Wiesendanger 
1998, Latash et al 2002).  
À cette redondance d’origine articulaire, il faut aussi ajouter la redondance d’origine 
musculaire. Ainsi, le nombre de muscles par articulation est supérieur à 2. Par exemple, dans 
le poignet, plusieurs muscles ont des fonctions qui se recoupent en partie, même si leurs axes 
d’exertion de la force sont différents (Shah et al 2004). Le SNC doit donc délimiter, pour 
chaque articulation, comment chacun des muscles contribuera à un effort donné dans une 
direction donnée, afin que la combinaison des activités musculaires permette d’atteindre le 
but moteur. Là, encore, la quantité de combinaisons d’activités musculaires possibles (en 
intensité et durée) est très grande. Aussi, en plus de la sélection d’une combinaison 
spécifique, celles qui ne sont pas pertinentes pour le but moteur doivent être inhibées. Cette 
inhibition pour impliquer les noyaux gris centraux et des connexions cortico-corticales (Kaji 
2001, Sohn et Hallett 2004). 
On peut également montrer que la redondance du système s’accentue au fur et à 
mesure qu’on passe du niveau macroscopique au microscopique (Latash et Levin 2004) : des 
niveaux de redondance supplémentaires sont retrouvés au niveau des activités neuronales, 
puisque plusieurs combinaisons d’activités neuronales et d’ouverture de canaux ioniques 
permettent d’atteindre le même but moteur. Bien que cette redondance constitue un problème 
« computationnel13 » de taille pour les théoriciens du contrôle moteur, évoquant 
particulièrement plusieurs niveaux de dynamique inverse (Stepp et Turvey 2010) et une 
multiplication conséquente des émulateurs nécessaires dans le cadre de l’approche par 
modèles internes (voir section suivante), elle représente, en pratique, un atout majeur pour le 
contrôle des mouvements au plan physiologique (Latash 2012). En effet, la possibilité 
d’atteindre des objectifs moteurs de différentes façons apporte une flexibilité et une 
adaptabilité au système, ainsi que des possibilités de compensation dans le cas de contraintes 
                                                 
13 Par computationnel, nous référons aux opérations mathématiques nécessaires pour calculer les variables liées 
au mouvement, du point de vue de l’observateur externe ou des processus de calculs qui pourraient avoir lieu 




fonctionnelles (p. ex. dû à des blessures ou à un bloc mécanique). De plus, lorsque la fatigue 
affecte un élément neuromusculaire donné, cette redondance permet de poursuivre l’atteinte 
du but moteur par l’utilisation de stratégies neuromusculaires de remplacement ou de 
compensation  (Singh et al 2010).  
Il est à noter que, parmi les combinaisons possibles pour un acte moteur donné (p. ex. 
le déplacement de la main dans un mouvement d’atteinte), certaines combinaisons ne seraient 
pas considérées ou utilisées par le système moteur à cause des contraintes biomécaniques, de 
l’inefficacité des interactions ou de l’effort supplémentaire excessif à fournir. L’expérience 
préalable du sujet avec certaines combinaisons permettrait aussi d’éliminer certaines 
stratégies motrices. Cependant, il demeure que le système moteur permet une très grande 
variabilité dans le mouvement. Selon certaines approches théoriques, le SNC pourrait diviser 
les divers degrés de liberté en fonction de groupes musculaires agissant en synergies 
fonctionnelles ou comme des « primitives » (Bernstein 1967, Mussa-Ivaldi et al 1994, 
d’Avella 2003, Ting 2007, Latash 2012), impliquant le contrôle d’un nombre restreint de 
variables liées par un principe de co-variation, et qui seraient déterminées en fonction des 
contraintes et des buts de la tâche. Par exemple, lorsque l’atteinte d’un objet avec la main 
implique un mouvement du tronc, on pourrait retrouver une première synergie dite « de 
transport », occupée à amener la main près de l’objet, et une seconde synergie, dite « de 
compensation », compensant si nécessaire l’influence du mouvement du tronc sur le 
déplacement de la main et faisant intervenir des ajustements dans les angles du coude et de 
l’épaule (Adamovich et al 2001, voir section suivante).  
Les synergies permettraient une coordination motrice, c’est-à-dire qu’une commande 
neuronale donnée contraindrait plusieurs muscles dans un certain patron spatiotemporel 
d’activation pour accomplir un but (Wiesendanger 1998). Ces synergies ou patrons de 
coordination interarticulaire ont également été considérés sous l’angle de la variabilité des 
solutions motrices acceptables : il existerait un axe (ou espace) de variabilité compatible avec 
l’atteinte du but moteur et d’autres axes, transverses, qui éloigneraient de l’atteinte du but 
moteur (Uncontrolled manifold hypothesis; Scholz et Schöner 1999, Latash et Anson 2006, 




articulations et muscles dans les commandes de contrôle) dans l’espace de « bonne 
variabilité » afin de réussir une tâche motrice désirée. Il contrôlerait de manière plus « serrée 
» les articulations dont la variabilité de mouvement aurait plus d’impact sur la tâche, mais 
permettrait une variabilité de mouvement plus grande et une plus grande flexibilité pour les 
articulations dont l’impact est moindre.  
Pour affronter le problème de redondance, certaines approches dites 
computationnelles favoriseraient le contrôle direct de l’EMG ou, en d’autres termes, une 
programmation précise de la raideur ou « rigidité » (stiffness) comme mécanisme de contrôle 
moteur (Bizzi et al 1982, Shadmehr 1993, Winter et al 1998). Ces approches seront traitées 
plus en détails dans la section sur le codage des variables cinétiques et cinématiques (p.29). 
Toutefois, la raideur musculaire implique une résistance aux déviations (Latash et Zatsiorsky 
1993, Feldman et Latash 2005). Donc, si on suppose que la raideur est la variable contrôlée 
par le SNC, il faut aussi répondre à la question du référentiel spatial lié aux déviations : en 
d’autres mots, quel est le référentiel spatial (donc son origine, ainsi que sa métrique, au point 
de vue des axes considérés) qui est utilisé pour déterminer le niveau de raideur (voir aussi 
Feldman et al 1998)? Aussi, puisque des niveaux de raideur semblables peuvent être 
reproduits dans plusieurs positions corporelles différentes, il n’est pas clair quelle position 
pourrait être spécifiée par un contrôle de raideur non délimité spatialement, pour chacun des 
muscles participant à la tâche motrice (sachant que les référentiels d’activation peuvent 
changer de position d’origine pour chaque muscle impliqué dans une tâche motrice). Le 
contrôle moteur par une approche de contrôle de la raideur, s’il est déconnecté d’un contexte 
spatial ou d’un référentiel14 donné, ne permettrait donc pas d’expliquer comment différentes 
positions sont stabilisées, comment un patron de coordination est sélectionné ou comment le 
mouvement est « permis », i.e. comment les mécanismes réflexes qui contribuent à la raideur 
contribueraient ou non au mouvement. 
                                                 
14 Un référentiel spatial (ou système de coordonnées) serait défini, minimalement, par son origine, la direction 
de ses axes (sa géométrie) et sa métrique (la valeur de la distance entre les points du référentiel). Chacun des 




 Une approche alternative au contrôle « mécanique »15 de la redondance est dérivée 
du modèle du contrôle de la position-seuil. Selon ce modèle, que nous développerons en 
détail (p. 44), les commandes de contrôle guideraient les mouvements par l’intermédiaire de 
modifications des paramètres neurophysiologiques liés à la transmission des signaux 
afférents vers les motoneurones et par des modifications au plan de l’excitabilité des circuits 
neuronaux et motoneurones associés. Le problème de redondance ne serait pas résolu comme 
tel par le SNC, mais celui-ci imposerait, par ses voies d’action (voies descendantes et voies 
efférentes ciblant les afférences, few-to-many mappings), des contraintes spécifiques à la 
tâche, laissant au système moteur la flexibilité nécessaire pour que les solutions motrices 
acceptables émergent dans ce contexte (Feldman 1986 et 2011, Latash 2012). Ces influences 
du SNC modifieraient les coordonnées spatiales où les composantes neuromusculaires 
retrouveraient un état d’équilibre. Ce mécanisme de contrôle, dit « paramétrique », limiterait 
fortement l’effort computationnel que les voies supraspinales devraient fournir pour résoudre 
le problème de redondance au niveau de « l’output », i.e. les variables mécaniques et celles 
liées à l’EMG. En changeant la « valeur » de ces paramètres de contrôle, il serait possible de 
modifier la position d’équilibre du système moteur, ce qui ferait émerger, au plan 
neuromusculaire, l’activité EMG et les transformations mécaniques amenant vers la nouvelle 
position d’équilibre (Balasubramaniam et Feldman 2004). Ce processus tendrait vers une 
minimisation de l’activité totale du système neuromusculaire à cette nouvelle position 
(principe de l’interaction minimale). Cependant, bien que cette approche réduise de quelques 
niveaux de grandeur la complexité associée à la prise en charge de la redondance neuro-
musculo-articulaire, il n’est pas encore clair comment les voies descendantes et les divers 
signaux afférents interagissent afin de définir les valeurs des paramètres de contrôle lors de 
la réalisation de mouvements nécessitant plusieurs degrés de liberté articulaires. Dans 
l’article 1 (Raptis et al 2007), nous évaluerons spécifiquement si le système vestibulaire et 
ses voies descendantes associées contribuent de manière significative à l’intégration et au 
contrôle de degrés de liberté « supplémentaires », provenant du tronc, dans le contrôle d’un 
mouvement d’atteinte du bras (qui implique déjà plusieurs degrés de liberté articulaires). 
                                                 




Nous montrerons aussi que plusieurs recherches pointent vers un rôle central du système 
« vestibulomoteur » dans la prise en charge de la redondance neuro-musculo-articulaire 
lorsque plusieurs segments du corps participent à l’exécution d’une tâche motrice (p.69).  
En définitive, plusieurs aspects fondamentaux du problème de redondance motrice 
demeurent non résolus dans les différentes approches théoriques liées au contrôle moteur. 
Cependant, comme chacune de ces approches a contribué, à sa manière, à une meilleure 
compréhension des mouvements du bras, nous les aborderons plus en détails dans les sections 
suivantes. 
 
Le contrôle des mouvements vu à travers le codage de variables cinétiques et 
cinématiques 
Selon la conception de Braune et Fischer (1895-1904), il existerait une relation directe 
entre la volonté du sujet, les signaux du SNC, l’activité musculaire et le mouvement produit 
(cité par Feldman et Meijer 1999; Bernstein 1929). L’étude des détails mécaniques et 
computationnels de cette relation aurait été particulièrement encouragée, dans les dernières 
décennies, par le développement de l’informatique et de la robotique (Hollerbach 1982, An 
et al 1988, Jordan et Rumelhart 1992). Ainsi, des analogies entre les mouvements des 
machines et ceux du système moteur physiologique ont été évoquées : pour atteindre un but 
moteur donné, autant les machines que les humains doivent contrôler plusieurs articulations 
interreliées, dont les segments ont un certain poids, et prendre en compte des contraintes 
mécaniques, dans le champ de force établi par la gravité. Aussi, le plan moteur retrouvé au 
niveau « central » comporte ses propres référentiels et dimensions, ce qui implique qu’il 
doive être traduit en des signaux pertinents pour les effecteurs (e.g. les muscles, pour les 
humains; les moteurs, pour les machines). Dans un système multiarticulaire, naturel ou 




pendant le mouvement, complexifient aussi le contrôle des forces exercées par chaque 
articulation (forces de Coriolis, forces inertielles, forces centripètes16; Hollerbach 1982).  
Plusieurs modèles de contrôle moteur appliqués aux mouvements humains ont été 
élaborés à partir d’équations et de principes de contrôle utilisés dans les structures 
mécaniques (e.g. Wolpert et al 1995, Bhushan et Shadmehr 1999, Kawato 1999). Ces 
modèles représentent les liens entre la volonté du sujet, l’activité du SNC générée par cette 
volonté et l’activité musculaire résultante qui produit l’acte moteur. Dans ce cadre théorique, 
des représentations « internes » (ou modèles internes) impliqueraient des circuits cérébraux 
qui modéliseraient les caractéristiques input-output du système moteur et leurs inverses; elles 
engendreraient certaines prédictions qui interviendraient dans la pré-programmation des 
valeurs des différentes variables du mouvement (Hollerbach 1982, Kalaska 2009). Parmi les 
composantes centrales de ces modèles, on retrouve, par exemple, la prévision des effets 
mécaniques d’une commande motrice donnée (forward internal model) et l’activité 
musculaire pré-calculée par le modèle qui permettrait de générer le déplacement d’une ou de 
plusieurs articulations (inverse internal model).  
Les bases neurobiologiques des aspects prédictifs de la production du mouvement liés 
aux modèles internes ou computationnels ne sont pas encore claires, comme nous 
l’expliquerons plus loin dans cette section. Les études pionnières en ce sens remontent déjà 
à plus d’un siècle et auraient été inspirées d’expériences de stimulation cérébrale chez les 
animaux. Ces travaux ont d’abord été rendus possibles grâce au développement des 
techniques de chirurgie et d’anesthésie au cours des deux derniers siècles; ceux-ci ont permis 
la stimulation invasive des structures du SNC et du SNP chez des animaux anesthésiés et 
éveillés. Fritsch, Hitzig et Ferrier (Fritsch et Hitzig 1870, Ferrier 1873, 1875, 1886, Hitzig 
1900) ont ainsi rapporté que la stimulation électrique de certaines sections du cortex cérébral 
chez les mammifères pouvait provoquer des mouvements dans la partie controlatérale du 
corps; les groupes musculaires recrutés dépendaient de la section du cortex stimulée, ainsi 
                                                 
16 Les forces exercées à une articulation se répercutent sur les autres articulations du système moteur. Les forces 
inertielles sont proportionnelles à l’accélération des changements angulaires, les forces de Coriolis sont 
proportionnelles au produit des vitesses de deux articulations et les forces centripètes sont proportionnelles au 




que de la durée de stimulation. Une certaine somatotopie a été illustrée le long de la surface 
corticale, certains articulations étant spécifiquement recrutées dans certains points de 
stimulation corticaux (Cheney et Fetz 1985, Taylor et Gross 2003). Les stimulations de plus 
longue durée tendaient à influencer l’activité d’un plus grand nombre de muscles que celles 
de courte durée (Ferrier 1873, Graziano et al 2002). Les « cartes corticales » somatotopiques 
illustrées par ces travaux n’ont cependant pas permis de discerner si le mouvement était 
exécuté par l’intermédiaire d’un contrôle des tensions individuelles des muscles ou par des 
paramètres plus complexes, impliquant des couplages d’activités musculaires (e.g. synergies) 
liés à une trajectoire donnée.  
Afin d’étudier de manière plus détaillée ces cartes corticales obtenues par les 
stimulations électriques directes du cortex et pour approfondir les caractéristiques 
temporelles et spatiales des liens unissant les activités neuronales naturelles et le mouvement 
évoqué, plusieurs chercheurs ont enregistré des décharges neuronales avec des électrodes 
extracellulaires chez les animaux éveillés (e.g. Jasper 1958, Evarts 1968, Evarts et al 1983, 
Kalaska 2009). Selon leur approche, l’observation de corrélations entre les fréquences de 
décharge neuronales et des variables cinématiques (liées au déplacement) ou cinétiques (liées 
aux forces) d’un acte moteur impliqueraient un contrôle direct et/ou une planification de 
celles-ci. Ainsi, les aires ou sections d’aires où ces corrélations seraient observées agiraient 
en tant que « contrôleurs » envoyant une commande motrice spécifiant la valeur et/ou le 
patron temporel d’une ou de plusieurs variables mécaniques du mouvement (Kalaska 2009). 
Par exemple, dans le cadre de modèles proches de la robotique, le système moteur évaluerait 
d’abord le point à atteindre dans l’espace; puis, il déduirait une certaine trajectoire du membre 
impliqué  (incorporant une direction, une distance à parcourir) et le patron de vitesse de la 
position de départ à l’arrivée. Ensuite, le système moteur déterminerait les rotations qui 
devraient être exécutées dans les articulations pour déplacer le membre le long de cette 
trajectoire, pour transformer ces changements articulaires en moments de force et, enfin, en 
signaux d’activation (e.g. EMG) pour chacun des muscles impliqués dans chaque 
articulation. Dans l’expression mécanique de base des modèles internes (d’une trajectoire 




somatosensorielles ne sont pas explicitement intégrées en continu dans toutes les étapes des 
calculs prédictifs; leur implication serait tardive et relativement marginale au point de vue de 
l’intégration avec la commande descendante; elle concernerait principalement l’évaluation 
de l’erreur suivant la production d’un mouvement ou la détermination de l’état pré-
mouvement.  
D’une certaine manière, pour les modèles internes, l’équation F = ma est utilisée en 
inversant le lien de causalité que celle-ci implique : au lieu d’avoir une force causant 
potentiellement une certaine accélération et le déplacement d’une masse, ces modèles 
inversent la relation pour supposer que l’accélération spécifiée dans le SNC entraîne le 
développement d’une force par le système moteur (Ostry et Feldman 2003). Selon cette 
procédure de dynamique « inverse », le SNC ferait les calculs nécessaires afin de prédire les 
conséquences mécaniques de ses influences neuronales en fonction de processus de 
modélisation internes (internal models) intégrant des caractéristiques du système et, 
possiblement, ses interactions avec l’environnement17 ou avec les objets entrant en contact 
avec celui-ci (e.g. outils). Pour ce faire, le SNC utiliserait une « copie » de la commande 
motrice envoyée aux muscles, la « copie efférente » (efference copy), afin de l’insérer à 
l’intérieur de calculs visant la prédiction des effets moteurs et sensoriels du programme 
moteur.  
Modèles internes : comment lier un codage de forces à des variables physiologiques? 
Dans un système biologique, les forces qui seraient calculées selon l’approche 
computationnelle doivent être converties en activations neuronales délimitées; ceci implique 
le choix d’interactions synaptiques définies (i.e. sélectionnées parmi une multitude de 
possibilités) entre différents groupes de neurones qui contactent certains muscles. Par cette 
stratégie de sélection, le système nerveux et moteur passerait, globalement, de la 
programmation de variables extrinsèques (la trajectoire planifiée) à celle de variables 
intrinsèques (changements angulaires dans chaque articulation, activations 
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électromyographiques et tensions musculaires; Alexander et Crutcher 1990, Shadmehr et 
Mussa-Ivaldi 1994, Soechting et Flanders 1992, Kakei et al 2001, 2003). La correction d’un 
mouvement se ferait par une reprise des calculs et des prédictions, ce qui impliquerait 
possiblement des circuits récurrents et certains délais. 
Au plan de la programmation de variables spécifiques dans M1, l’utilisation de 
microélectrodes permettant de détecter l’activité de neurones individuels a permis de montrer 
que l’activité de ces cellules pouvait corréler avec des variables cinématiques: position de 
l’effecteur, posture du corps, direction du mouvement, vitesse. Par exemple, plusieurs 
cellules de M1 peuvent montrer une variation de leur décharge en fonction de la direction de 
déplacement, dans le cadre de trajectoires délimitées par des cibles; certaines cellules 
présentent alors une ou des plages de directions « préférées » spécifiques (Georgopoulos et 
al 1982, 1983, 1988, Schwartz et al 1988, Ashe 1997, Cisek et al 2003).  
D’autres études ont cependant mis en évidence que la courbe de « sensibilité 
directionnelle » (directional tuning) des neurones des aires M1 et PM n’était pas constante 
pour tous les mouvements ayant la même direction dans tout l’espace péri-personnel de 
l’individu (ou animal). Donc, la direction de déplacement de l’effecteur (e.g. main) n’est pas 
la seule variable présentant une relation avec la décharge neuronale : la configuration des 
autres articulations du bras influence aussi la décharge de ces neurones (Kettner et al 1988, 
Caminiti et al 1990a,b, 1991, Scott et Kalaska 1997, Aflalo et Graziano 2006). En effet, ces 
travaux ont démontré que, lorsque l’angle de l’épaule du singe ou la position de départ étaient 
modifiés, la sensibilité directionnelle de ces mêmes neurones était significativement modulée 
dans la grande majorité des cas (64-90%); dans certaines sections de l’amplitude 
biomécanique, ces neurones pouvaient même perdre leur sensibilité directionnelle. Pour des 
mouvements mono-articulaires, Kakei et al (1999, 2003) ont aussi illustré qu’un changement 
dans le degré de pronation ou de supination du poignet pouvait fortement modifier la 
sensibilité directionnelle d’environ la moitié des neurones de M1 qui avaient auparavant 
montré une décharge liée à la direction de rotation de cette articulation.  
D’autres variables cinématiques, outre la direction du mouvement et la configuration 




exemple, Schwartz et Moran (2000) ont montré que les courbes de sensibilité directionnelle 
étaient modulées, dans leur amplitude (fréquence de décharge maximale), par la vitesse du 
déplacement de la main, tandis que Reina et al (2001) ont spécifiquement montré une 
corrélation entre la vitesse de certains changements angulaires et la décharge neuronale dans 
M1. Fu et al (1993) ont également illustré que la décharge pouvait être modulée en fonction 
de la distance du mouvement prévu ou en train d’être réalisé. Stark et al (2009) ont noté que 
l’accélération pouvait aussi être codée dans une proportion importante de neurones (~25%).  
En allant au-delà des décharges de neurones individuels, i.e. avec un point de vue 
englobant la décharge de populations assez nombreuses de neurones (somme vectorielle 
d’activités de neurones individuels), Paninski et al (2004) ont même démontré qu’il est 
possible d’extraire la trajectoire de la main de la décharge populationnelle dans M1, du côté 
controlatéral au membre impliqué. Ganguly et al (2009) ont illustré que, même en 
enregistrant l’activité dans M1 ipsilatéralement au bras en mouvement, il est possible de 
décoder sa trajectoire et les valeurs des angles articulaires intervenant dans l’acte moteur; ces 
signaux corticaux populationnels pourraient donc être utilisés afin de contrôler une interface 
cerveau-machine (chez l’humain, l’électrocorticogramme pourrait constituer la source des 
signaux corticaux).   
Les études mentionnées précédemment concernaient des mouvements effectués dans 
un espace relativement restreint et, très souvent, dans un seul plan. Aflalo et Graziano (2006) 
ont étudié les corrélations pouvant être extraites lors de mouvements naturels et plus amples, 
exécutés dans pratiquement tout l’espace péri-personnel atteignable par l’animal (singe). Ils 
ont montré que, pour des neurones individuels, la direction du mouvement et la position de 
la main dans l’espace (sans prendre en compte les autres articulations) n’expliquaient qu’une 
infime partie de la variance de la décharge neuronale. Cependant, en ajoutant la posture du 
bras au complet (en tenant compte de tous ses degrés de liberté), il était possible d’expliquer 
une proportion significativement plus grande de la variance totale. La combinaison de la 
posture du bras et d’autres variables cinématiques (e.g. la trajectoire) dans les calculs de 
corrélations augmentait donc l’exactitude de la représentation du mouvement à partir des 




individuels dans M1 semblent avoir un caractère multidimensionnel (selon les variables 
mécaniques conventionnelles qui ont été testées jusqu’à maintenant) qui, s’il est simplifié par 
l’utilsation d’une seule variable cinématique, ne donnerait pas une idée fidèle et complète 
des paramètres contrôlés individuellement par les neurones du SNC. 
Thach (1978) a aussi mis en évidence que les neurones de M1 pouvaient coder 
plusieurs variables indépendantes les unes des autres (i.e. contrairement au déplacement, à la 
vitesse et à l’accélération qui peuvent être extraits l’un de l’autre) : certains neurones 
semblaient présenter une décharge liée à la posture (statique), d’autres, à la direction du 
mouvement à venir et, enfin, une autre partie déchargeait selon la force exercée dans une 
articulation donnée. En ce qui concerne les variables cinétiques, plusieurs études ont tenté de 
relier les décharges neuronales à des caractéristiques de la force exercée, i.e. à la tension du 
muscle, au moment de force sur l’articulation et à la direction de la force exercée (Kalaska 
et al 1985, 1989, Taira et al 1996, Ashe 1997, Georgopoulos et al 1992). On peut remarquer 
que l’aspect « directionnel » de la décharge liée à la force rappelle la sensibilité directionnelle 
liée aux déplacements et mentionnée dans les études de Georgopoulos et al (1982, 1983, 
1988). La principale différence mécanique entre ces deux conditions est que, dans la 
sensibilité directionnelle liée à la force, un obstacle physique empêche le déplacement; 
l’interaction mécanique entre le membre du sujet et l’obstacle entraîne donc une force contre 
l’objet. Dans la sensibilité directionnelle liée au déplacement, l’absence d’obstacle permet 
que l’énergie mécanique de l’acte moteur se traduise en un déplacement. Ces corrélations 
avec des variables cinétiques concordent aussi avec les corrélations impliquant le degré 
d’activation musculaire, quantifié par l’intermédiaire de l’EMG (Evarts 1968, 1969, 
Humphrey et al 1970, Cheney et Fetz 1980, Gielen et al 1984, Ashe 1997, Sergio et al 2005, 
Townsend et al 2006).  
Ces études centrées sur des corrélations neurone-force ont cependant aussi montré 
que l’interprétation de ces résultats devrait se faire avec prudence : en effet, les corrélations 
entre les décharges neuronales et les forces exercées présenteraient des caractéristiques non 
linéaires; les niveaux de décharge satureraient souvent à des niveaux de force moyens; la 




corticomotoneuronales pourraient même diminuer à des niveaux de force élevés (Fetz et 
Finocchio 1975, Muir et Lemon 1983, Bennett et Lemon 1994, Hepp-Reymond et al 1999, 
Kalaska 2009). Ces éléments impliquent que d’autres neurones, d’autres voies descendantes 
et d’autres mécanismes devraient intervenir pour augmenter l’activité neuromusculaire lors 
de grands efforts. Aussi, ces décharges sont modulées par la configuration adoptée dans les 
diverses articulations qui composent le membre effecteur, en plus de l’influence de la 
direction de la force exercée; la sensibilité directionnelle à la force varie aussi selon la 
position de l’effecteur, rappelant ce qui avait été observé dans le cas des paramètres 
cinématiques (ex. Caminiti 1990a,b 1991) et ceci, même si le niveau de force total exercé est 
semblable dans toutes les positions testées (Sergio et Kalaska 2003). 
Cependant, comme mentionné précédemment concernant les variables cinématiques,  
le degré de corrélation entre une variable cinétique donnée et les niveaux de décharges 
extraits des neurones individuels de M1 est souvent faible (e.g. corrélations avec la force 
exercée, le taux de changement de la force et l’EMG; voir Schmidt et al 1975, Paninski et al 
2004, Wu et Hatsopoulos 2006, Jackson et al 2007). Ainsi, une grande partie de la variance 
ne serait pas expliquée par une seule des variables présentées précédemment. Les différentes 
voies supraspinales agissant parallèlement sur des circuits spinaux qui se recoupent 
produiraient ainsi des effets qui ne permettent pas d’établir une forte corrélation entre une 
zone cérébrale donnée et les activités musculaires. Aussi, ces corrélations varient en fonction 
du mouvement et de l’instant pendant le mouvement: en effet, l’activité de M1 peut être 
décorrélée de l’activité musculaire. Ainsi, chez les singes, la décharge de plusieurs neurones 
dans M1 augmente 50-150 ms avant le début de l’activation de l’agoniste (Evarts 1968, 
Georgopoulos et al 1982, 1983, 1988, Schwartz et al 1988, Kalaska 2009), donc la corrélation 
entre la décharge neuronale et les variables du mouvement est alors nulle. Pour une grande 
partie des neurones, aucune corrélation significative ne pourrait être établie avec des 
variables spatiales ou des référentiels mécaniques traditionnels (Kalaska 2009). Chez 
l’humain, nous montrerons dans l’article 2 (Raptis et al 2010) qu’il est également possible 
que l’état cortical dans M1 soit décorrélé de l’activité EMG. Enfin, il faut aussi noter que 




signaux dérivés des fuseaux neuromusculaires, des récepteurs articulaires, visuels et tactiles), 
avec une courte latence, et pourraient être impliqués dans des circuits transcorticaux (Lemon 
et al 1976, Burnod et al 1999, Graziano et al 2002, Kalaska 2009), ce qui complique encore 
davantage l’interprétation de la signification fonctionnelle des corrélations neurones-EMG. 
Ces corrélations sont utilisées, dans le cadre des approches théoriques du contrôle 
moteur avec modèles internes, comme des évidences d’un contrôle direct de ces composantes 
cinétiques ou cinématiques par le SNC. En suivant cette optique, si on suppose que le SNC 
fonctionne selon les mêmes principes de contrôle que les machines concernant le calcul et la 
prédiction des variables mécaniques (voir pp.29-30), alors on devrait aussi détecter des 
corrélations entre des décharges neuronales et des composantes de calculs « intermédiaires 
», associés aux différents modèles internes impliqués. Ces calculs intermédiaires relieraient 
ainsi les différentes transformations sensorimotrices, pour programmer non seulement les 
changements angulaires dans chaque articulation, mais aussi les activités musculaires 
individuelles, en calculant les contributions des activités neuronales volontaires et réflexes, 
ainsi que celles des interactions avec l’environnement. À titre d’exemple, pour soutenir de 
manière plus convaincante l’hypothèse des modèles internes au plan mécanique, il serait 
souhaitable de repérer des neurones codant les forces d’interaction (inertielles, de Coriolis), 
les forces de réaction et les forces passives d’origine musculaire (visco-élastiques) ou 
d’origine articulaire (ligaments et tendons), qui doivent être prises en compte pendant le 
mouvement qui serait programmé, en plus des forces générées par l’activité musculaire 
volontaire (Bernstein 1929 dans Feldman et Meijer 1999). Dans ce schème, certains neurones 
devraient servir à mimer la correspondance entre les systèmes de coordonnées des systèmes 
sensoriels, les référentiels des neurones centraux et ceux innervant les effecteurs 
périphériques (muscles); la contribution des MN-γ dans la modulation de l’excitabilité des 
circuits réflexes est aussi un des éléments qui devrait influencer la structure d’un processus 
de prédiction des paramètres du mouvement. En ce sens, il serait nécessaire de déterminer 
comment les différents signaux sensoriels sont transformés et calibrés (la calibration pourrait 
varier selon la tâche) pour s’intégrer dans les référentiels des commandes générées au niveau 




spécifiques, qui doivent être adaptées à la fois aux neurones recevant les copies efférentes et 
aux corticomotoneurones particuliers liés à un ou des MNs et à des muscles particuliers (les 
effets de ces décharges pour ces différents types de neurones ne peuvent être considérés 
comme égaux)?  
En d’autres mots, étant donné la redondance du système moteur au niveau neuronal, 
articulaire et musculaire, une même force à une articulation donnée peut être exécutée de 
plusieurs manières différentes, autant au plan mécanique que neuronal. Ainsi, la 
programmation d’une force donnée ou d’une position donnée au niveau du SNC ne garantit 
pas, en soi, un patron d’activation musculaire unique ou même l’atteinte de cet objectif de 
force ou de position. Plusieurs facteurs peuvent influencer le résultat final, dont les forces 
externes (e.g. gravité ou perturbations), les influences afférentes, les activités des réseaux 
intraspinaux (e.g. interneurones, réflexes hétérogéniques) et l’histoire des contractions (e.g. 
la douleur potentiellement liée à un mouvement, la fatigue d’origine musculaire et centrale; 
Brasil-Neto et al 1994).  
Caractéristiques linéaires et non linéaires : se retrouvent-elles dans les modèles internes 
et dans le codage neuronal? 
Le système neuromusculaire est fortement non linéaire; ainsi, une programmation et 
prédiction de variables cinétiques ou cinématiques devrait prendre en compte plusieurs 
facteurs d’une grande complexité : les propriétés de seuil des neurones, la saturation possible 
dans la fréquence de décharge, les périodes d’inhibition par hyperpolarisation, des synapses 
dont les effets dépolarisants ou hyperpolarisants varient (e.g. selon l’emplacement de contact 
avec les neurones post-synaptiques, selon leur structure, leurs interactions avec d’autres 
neurones et leur différence de potentiel membranaire instantanée; Heckman et al 2008). 
Rappelons aussi que dans l’approche par modèles internes, le SNC devrait représenter 
(modéliser) d’une certaine manière les équations de mécanique classique. Puisque les 
neurones ont plusieurs propriétés non linéaires, il n’est pas clair comment le SNC représente 
ou imite ces équations. De plus, une partie importante de ces équations liées au mouvement 
est aussi non linéaire, mais leurs caractéristiques de non-linéarité sont de nature très 




et plus sont non linéaires mais n’ont pas de propriétés de seuil; Goldstein 2002, cf Kalaska 
2009). On devrait donc démontrer comment le SNC peut utiliser les équations de mécanique 
classique dans ce contexte. Si ces équations ne sont pas « littéralement » utilisées (Kalaska 
2009), alors il serait nécessaire de démontrer quels autres mécanismes pourraient les 
remplacer. En substance, les mécanismes de prédiction mécanique qui devraient être 
effectuées par les modèles ou programmes internes devraient être mieux définis et les 
substrats (circuits) neurobiologiques clarifiés.  
Aussi, puisque nos actes moteurs visent souvent la manipulation ou la transformation 
d’objets dans l’environnement, l’influence de la pose (configuration de tout le corps par 
rapport aux surfaces adjacentes) sur les décharges neuronales, les interactions entre les 
surfaces du corps (e.g. distribution des forces entre les deux mains ou entre les différents 
doigts lors de la manipulation d’objets) et toutes les forces entrant en jeu au plan corporel 
(e.g. interactions dynamiques entre les forces impliquant des mécanismes posturaux et le 
mouvement volontaire lors du maniement d’un outil; Rancourt et Hogan 2009) devraient être 
davantage prises en compte dans les approches par modèles internes, afin de décrire plus 
fidèlement les relations et interactions entre les forces agissant sur le système moteur, 
d’origine interne et externe, et leurs corrélats biologiques dans le SNC.  
Enfin, certaines propriétés biomécaniques non linéaires des articulations, tels les 
changements dans les directions d’exertion de la force des différents muscles en fonction de 
la configuration articulaire (Shah et al 2004) devraient être considérées si l’approche 
computationnelle avec modèles internes est retenue, autant au plan de la description 
mécanique du mouvement que dans les possibles bases neurobiologiques des calculs qui 
devraient intégrer ces données. Ce type de changements dans la direction d’exertion des 
forces en fonction de l’angle articulaire est particulièrement présent dans l’articulation du 
poignet, qui sera celle dont le contrôle sera particulièrement étudié dans l’article 2 (Raptis et 
al 2010).  
De plus, l’activité de M1 a non seulement été corrélée à des variables cinématiques 
et cinétiques, mais aussi à d’autres variables qui refléteraient des combinaisons de plusieurs 




McKiernan et al 1998, Park et al 2001, Holdefer et Miller 2002, Townsend et al 2006, Jackson 
et al 2007) et à des séquences de mouvements qui sont apprises (Lu et Ashe 2005). Puisque 
les MNs spinaux reçoivent des signaux reflétant à la fois à des variables cinétiques, des 
variables cinématiques, des synergies, des séquences apprises et des signaux sensoriels 
(périphériques, transcorticaux), on pourrait se demander quelle est la pertinence 
physiologique d’un codage ou d’un contrôle individuel d’une variable donnée, si ce codage 
se retrouve éventuellement « noyé » au milieu d’une multitude d’autres signaux descendants, 
provenant de la même aire corticale et d’autres aires projetant à la moelle épinière.  
Dans des versions ultérieures de modèles de prédiction motrice comprenant des 
processus de « contrôle par optimisation » (optimal feedback control, optimal control theory), 
il est proposé que le SNC cherche une « stratégie de contrôle » en fonction d’un critère de 
performance. Au plan conceptuel, des modèles internes prendraient automatiquement en 
compte, dans un processus de calibration et d’apprentissage, des estimations des propriétés 
dynamiques des segments du corps et des afférences (transformations entre les systèmes de 
coordonnées sensoriels et moteurs, ajustement des gains des feedbacks en fonction de la 
tâche, prise en compte du bruit dans les signaux moteurs et sensoriels), les forces 
d’interactions, ainsi que les forces appliquées par l’environnement (Loeb et al 1990, Sabes 
2000, Todorov 2004, Scott 2004, Kalaska 2009). Les délais imputés aux latences des 
informations sensorielles seraient corrigés par des calculs préalables qui estimeraient l’état 
actuel du système en fonction des signaux afférents reçus précédemment et feraient des 
ajustements dans la commande motrice avant l’arrivée des feedbacks subséquents 
responsables des ajustements plus tardifs de la trajectoire. Ceci contribuerait à minimiser, 
dans une tâche donnée, à la fois la variabilité dans la performance pour les variables 
essentielles et les erreurs d’exécution.  
Ces mécanismes de prévision des effets permettraient d’accélérer l’apprentissage 
moteur et de produire des règles de généralisation, pour différents types de tâches (Shadmehr 
2004; cette généralisation est cependant controversée selon les études de Malfait et al 2002 
et Mattar et Ostry 2007). Les modèles du type optimal feedback control interprètent 




feedforward et feedback impliqués dans l’exécution du schème de contrôle lié à la tâche, sans 
définir les mécanismes de ce schème. Il nous apparaît que le fait de considérer ces 
corrélations comme de simples produits des interactions, sans aborder leurs impacts sur le 
processus de contrôle, ne contribue pas à éclaircir leur pertinence physiologique : ceci 
n’explique pas, en effet, comment les interactions sont prédéterminées dans le cadre de la 
programmation des mouvements, tant du point de vue sériel que parallèle, dans les différentes 
voies et niveaux synaptiques du SNC (i.e. comment se fait le calcul des fréquences de 
décharge nécessaires), pour la production de l’activation motoneuronale-α et de l’activité 
musculaire volontaire. 
Aussi, ce type de modèles n’explique pas clairement comment les activités des 
différents muscles, proximaux et distaux, seraient rassemblées dans un tout cohérent, sans 
créer de conflits entre les mécanismes posturaux (les circuits réflexes restent actifs pendant 
le mouvement) et ceux dits de « mouvement » (voir le problème de posture-mouvement dans 
la section suivante). Ainsi, il reste encore à déterminer, par exemple, quelles aires participent 
à ce processus de prise en compte des réflexes pendant le mouvement volontaire. Au point 
de vue de la formulation de la puissance prédictive de ce type de modèles, un léger excès 
d’optimisme semble transparaître. En mentionnant les ajustements qui seraient faits en 
continu dans la commande motrice, Todorov (2004) affirme : "Such adjustments (...) afford 
remarkable levels of performance in the presence of noise, delays, internal fluctuations and 
unpredictable changes in the environment"18. Ainsi, selon ces modèles, les stratégies 
d’optimisation permettraient des performances « remarquables » en prenant en compte des 
« fluctuations internes » (prévisibles ou imprévisibles, ou les deux?) et des changements 
imprévisibles dans l’environnement; ceci ne serait envisageable que si le système 
d’optimisation « prévoit » ces changements imprévisibles (e.g. des changements provenant 
de forces qui perturbent le système), ce qui équivaut à un oxymore et, bien sûr, nécessiterait, 
à tout le moins, une démonstration physiologique et mathématique du processus. Dans cette 
démonstration, il devrait y avoir, de manière isolée ou conjointe, une manipulation du bruit, 
des délais, des fluctuations internes et des forces de l’environnement dans un système 
                                                 




physiologique, afin de démontrer comment les circuits en jeu conservent (ou non, ou jusqu’à 
quel point) cette performance « remarquable ». 
 
Déficits proprioceptifs, appréciation de la charge computationnelle et modèles internes 
D’autres situations qui posent certains défis pour les modèles internes comprennent 
l’explication des déficits suivant des lésions neurologiques qui affectent les signaux ou 
systèmes sensoriels. Selon l’approche par modèles internes, les systèmes sensoriels 
constituent non seulement une manière d’évaluer l’état du système mais aussi des sources 
significatives de bruit, composantes qui doivent être intégrées dans les calculs. L’intégration 
des différents types de signaux ne se fait pas toujours harmonieusement; des conflits ou 
contradictions peuvent parfois se produire entre les différentes sources afférentes, peuvent 
déstabiliser le système en affectant la commande motrice et ces incertitudes allongeraient les 
temps de calcul des variables liées à l’action motrice. La programmation de la force est alors 
vue comme un moyen d’arriver plus rapidement à la performance voulue, en spécifiant 
directement l’EMG et en diminuant le temps consacré à l’analyse du bruit sensoriel. En 
suivant cette ligne de pensée, on pourrait croire que les patients qui ont subi une 
déafférentation proprioceptive (e.g. due au Syndrome de Guillain-Barré) pourraient utiliser 
ce système de programmation des forces musculaires afin d’exécuter leurs mouvements, en 
se fiant ponctuellement, de temps à autres, à la vision pour vérifier la précision de leurs 
actions ou prédire les corrections à apporter, mais sans avoir besoin de se soucier des calculs 
liés aux interactions « bruyantes » ou déstabilisantes provenant des afférences 
somatosensorielles.  
Cependant, on remarque que cette présumée programmation des forces ne semble pas 
assez efficace pour permettre des mouvements normaux chez les patients avec 




(exemples : patient G.L. dans Cole et Paillard 199819; G.L. et C.F. dans Sainburg et al 199320 
et Tunik et al 2003). Même si ces patients réussissent à produire des mouvements, ils ont 
absolument besoin de la vision pour atteindre une cible avec une précision acceptable (la 
mémorisation préalable de la position de la cible ne permet pas des mouvements d’atteinte 
précis) et surtout pour stabiliser une position (avec ou sans charge) et une posture ou  
configuration du corps (Tunik et al 2003); si on impose une rotation à leur tête (e.g. vers la 
droite ou vers la gauche) en l’absence de vision, ils ne peuvent garder une posture stable 
(patient G.L. dans Blouin et al 2007). Cet exemple illustre leur difficulté à compenser les 
changements dans les signaux d’origine vestibulaire, donc à soustraire leur influence sur 
l’EMG une fois que la rotation de la tête est terminée. Aussi, leurs mouvements sont produits 
avec plusieurs anomalies majeures: la co-contraction est omniprésente, excessive, et il leur 
est impossible de marcher ou de rester debout sans aide technique (patient G.L. dans Cole et 
Paillard 1998). Ils ont également beaucoup de difficulté à prendre en compte les forces 
d’interaction (Sainburg et al 1993). Donc, on pourrait se demander pourquoi, dans un cas, le 
système serait capable d’apprendre, de calculer et de prédire des forces et de les adapter en 
fonction de modèles de forces retrouvées dans l’environnement, mais, d’un autre côté, ne 
pourrait pas le faire dans une activité qui paraît aussi simple, a priori, comme la station 
debout et dans un contexte où le bruit et la « charge computationnelle » provenant des signaux 
sensoriels à traiter venant du système lui-même sont diminués. Ce type de déficits observés 
chez les patients déafférentés illustre aussi l’influence majeure des signaux sensoriels dans 
la production de l’EMG et des forces liées aux actes moteurs (Archambault 2003). 
 Un autre point qui reste à éclaircir concernant les modèles internes est 
essentiellement d’ordre computationnel: pourquoi y a-t-il tellement de différence entre un 
                                                 
19 Cole, J., Paillard, J. (1998). Living without touch and peripheral information about body position and 
movements: studies with deafferented subjects, p.245-266. Chapitre dans The Body and the Self, éditeur: José 
Bermúdez, MIT Press, Cambridge, Massachussets.  
G.L. a perdu toute proprioception d’origine musculaire et ne conserve le sens du toucher que dans une section 
de la tête (au-dessus de la bouche).  
20 C.F. montre une déafférentation moins extensive que G.L., ayant conservé une certaine proprioception 
articulaire dans l’épaule pour les positions extrèmes; au-delà de cette exception, il ne peut détecter les 
mouvements des membres supérieurs ou inférieurs; son sens du toucher est aussi très affecté pour les segments 




temps de réaction à choix simple (environ 160 ms) et à choix double (250-260 ms; Leocani 
et al 2000), si l’association entre un signal donné (probabilité de 100 % pour le choix simple 
ou de 50 % pour le choix double) et la commande motrice est très prévisible? On remarque 
qu’aucun calcul n’est nécessaire, aucune dérivée, aucune intégrale, aucune opération 
vectorielle; les forces à produire dans les deux cas ne nécessitent pas d’estimation précise, et 
pourtant, la différence de latence est considérable (près de 60 % plus élevée pour le choix 
double par rapport au choix simple). Pourquoi le système ne préparerait-il pas à l’avance ces 
deux possibilités de mouvement (Cisek et Kalaska 2005, Cisek 2007, Michelet et al 2010), 
tout juste sous le seuil, pour déclencher plus rapidement le mouvement quand le signal 
sensoriel arrive? Si une opération aussi simple (reconnaître un signal - sur 2 possibilités 
facilement différentiables - et produire le mouvement associé, plutôt que réagir à 1 seul 
signal) prend autant de temps, on peut questionner la faisabilité de l’étendue des calculs qui 
est proposée dans le cadre des modèles internes, dans le cadre d’un système physiologique; 
en d’autres mots, ces calculs peuvent-ils être générés (et comment, physiologiquement) à une 
latence raisonnable pour permettre au système moteur de jouir d’une certaine stabilité 
d’exécution? Par ricochet, on remarque aussi que les modèles internes ne décrivent pas 
explicitement les limites de capacité de traitement (combien d’information sensorielle ou 
motrice peut être tirée, utilisée et stockée pour une action motrice future et avec quels délais).  
En résumé, cette section a permis de montrer les limites des approches dites 
mécaniques dans la compréhension du contrôle moteur. Ainsi, il apparaît que le contrôle des 
mouvements par le SNC ne peut être expliqué par un codage simple de variables cinétiques 
ou cinématiques, ni par celui du niveau d’activité EMG. Ces variables ne seraient pas 
suffisantes pour expliquer comment le SNC choisit intentionnellement une configuration 





Le contrôle de la position-seuil est un modèle de contrôle indirect (paramétrique) de la 
posture, du mouvement et des forces musculaires; il ne peut être réduit sous forme d’un 
modèle de contrôle de position physique  
La théorie du point d’équilibre (ou modèle λ de contrôle moteur), développée par 
Feldman et ses collaborateurs depuis 1965, s’oppose à l’approche de la programmation de 
l’EMG ou des forces par l’intervention de modèles internes.  
Différences conceptuelles entre les approches par modèles internes et la théorie de 
contrôle de la position-seuil 
En premier lieu, cette théorie se distingue au plan du vocabulaire et de la « grammaire 
mathématique » ou « physique » utilisés pour décrire les processus de contrôle. Elle établit 
une différence fondamentale entre les paramètres de contrôle neurophysiologiques agissant 
via des variables dites « internes » (potentiels de membranes, seuils des réflexes, sensibilité 
des fuseaux neuromusculaires à l’étirement) et les variables dites « externes », qui sont 
constituées des résultantes cinétiques ou cinématiques collectées en laboratoire (forces 
exercées par les muscles via les articulations, forces de l’environnement, raideur, vitesse, 
trajectoire, configuration angulaire des segments du corps, position des segments, niveau 
d’activité EMG)21. Dans le contexte de la théorie du point d’équilibre, les variables 
biomécaniques (cinématiques, cinétiques) traditionnellement mesurées limiteraient 
essentiellement l’analyse aux aspects mécaniques du mouvement. Sachant que les patrons 
des variables cinématiques et cinétiques proviendraient d’une kyrielle d’interactions 
dynamiques dans le SNC, cette théorie affirme que ces interactions seraient trop complexes 
pour être anticipées avec précision et directement programmées. Les résultantes d’ordre 
mécanique sont appelées, dans ce contexte, des variables « naturelles » (natural or state 
variables; Feldman et al 2004, Feldman 2009). Des lois « naturelles » (natural laws) relient 
les variables naturelles entre elles. Ces lois incluent les lois de la mécanique newtonienne et 
celles relatives aux effets mécaniques des propriétés neuromusculaires et réflexes, qui 
                                                 
21 Cette distinction entre les paramètres de contrôle et les variables mécaniques - cinématiques et cinétiques - 
mise en évidence dans l’article de Feldman (1986), n’est pas habituellement abordée dans le cadre de l’approche 




contribuent aux forces musculaires produites volontairement. Par contre, les paramètres de 
contrôle, par définition, peuvent être modifiés par le SNC de manière indépendante par 
rapport aux conditions externes et aux variables biomécaniques (« naturelles »). Toute 
variable dont la valeur ne peut être modifiée indépendamment des variables naturelles (ex. la 
raideur musculaire et l’amortissement musculaire, qui dépendent des forces et activations 
musculaires) n’est pas considérée comme un paramètre de contrôle. En d’autres mots, les 
paramètres de contrôle ne sont pas intrinsèquement contraints par les lois naturelles, comme 
le sont les variables naturelles (Feldman et Levin 1995).  
Un paramètre de contrôle fondamental duquel émergent des courbes d’équilibres au 
plan spatial 
Pour la théorie du point d’équilibre, le SNC contrôlerait les mouvements par 
l’intermédiaire d’un paramètre de contrôle fondamental, la position-seuil (threshold position 
control, Feldman 2009). Brièvement (nous développerons plus loin), la position-seuil 
représente une certaine position, dans l’espace, du référentiel d’activation des MN-α spinaux. 
Le système moteur modifierait continuellement ce paramètre de contrôle, ce qui influencerait 
indirectement les variables naturelles en jeu et guiderait les actes moteurs d’une manière qui 
dépendrait ultimement des lois naturelles. Ainsi, selon la théorie du contrôle de la position-
seuil, puisque les actes moteurs sont soumis aux lois naturelles, le SNC changerait la valeur 
des paramètres pour influencer les variables naturelles sans calculer leur patron. Feldman 
(2009) donne comme exemple la force de préhension exercée sur un objet: cette force 
émerge, par définition, au début du contact entre les « coussins » des extrémités des différents 
doigts et l’objet. Le système moteur ne prédéterminerait pas, en tant que tel, les forces 
impliquées dans la préhension (ou le patron temporel de ces forces, qui peuvent varier 
considérablement sans altérer la capacité de maintien de l’objet), puisque celles-ci dépendent 
des interactions physiques variant dans le temps entre les doigts eux-mêmes et avec l’objet. 
Ces forces dépendent aussi des propriétés de l’objet, que le SNC ne contrôle pas (l’objet peut 
glisser sans qu’on s’y attende ou s’écraser à des degrés variables sous la pression des doigts), 
ce qui implique des interactions non prévisibles entre l’objet et le système moteur, donc des 




Chaque configuration du corps serait associée à un état d’équilibre du système 
moteur, i.e. à un point d’équilibre entre les forces émergeant du système neuromusculaire et 
celles présentes dans l’environnement (e.g. gravité, résistance du milieu comme dans le cas 
de la nage). Le fait de connaître où (i.e. quelle posture ou configuration) ces forces et quelles 
forces22 sont en équilibre ne permettrait pas, en soi, de rendre compte des variables et des 
mécanismes physiques et physiologiques qui ont engendré cet équilibre (plutôt qu’un autre 
point dans l’espace ou d’autres forces). Selon un principe de physique, ce sont plutôt les 
choix des valeurs des paramètres de contrôle qui causeraient l’établissement d’un état 
d’équilibre donné dans un système dynamique (Glansdorf et Prigogine 1971, Feldman 2009). 
En d’autres termes, pour avoir une transition d’un état d’équilibre à un autre, ces paramètres 
intrinsèques doivent être modifiés. Au plan biologique, les variables cinétiques, 
cinématiques, la raideur et l’activité EMG ne pourraient pas être considérées comme des 
paramètres de contrôle, puisqu’elles ne représentent pas des paramètres neurophysiologiques 
intrinsèques au système indépendants des résultantes extrinsèques (les variables cinétiques, 
cinématiques et l’EMG sont les résultantes, l’output externe), mais aussi parce que leurs 
valeurs dépendraient l’une de l’autre (contrairement aux valeurs des paramètres de contrôle, 
qui sont choisies indépendamment des variables naturelles) et parce qu’elles sont assujetties 
aux états des circuits réflexes (Feldman et Levin 1995). Il est à noter que des valeurs 
constantes pour les paramètres de contrôle et des conditions de l’environnement constantes 
entraînent une stabilité de l’état physique du système moteur, c’est-à-dire une configuration 
constante.  
Une dissociation vis-à-vis des approches liées à la robotique et bases physiologiques  
En second lieu, une des principales sources de divergence entre la théorie du point 
d’équilibre et les approches faisant intervenir un contrôle direct des variables mécaniques du 
mouvement par le SNC vise l’applicabilité des principes de la robotique à la physiologie. La 
théorie du point d’équilibre met en doute que les principes de contrôle élaborés dans le 
contexte de structures ou de modèles mécaniques-robotiques soient nécessairement 
                                                 




applicables pour les structures physiologiques. Balasubramaniam et Feldman (dans les 
commentaires publiés et joints à l’article de Webb 2001) abordent cette problématique liée 
au transfert des principes théoriques par l’illustration suivante: même si l’observation des 
oiseaux a inspiré jusqu’à un certain point la construction des avions, cette avancée 
technologique n’a pas permis, en retour, d’éclaircir significativement les principes 
neurophysiologiques du contrôle du vol aviaire. De plus, les machines modernes se 
différencient du corps humain par leur nombre de degrés de liberté bien inférieur (Bernstein 
1929 dans Feldman et Meijer 1999), ce qui peut être mis encore plus en évidence si on prend 
en compte les « degrés de libertés » (lato sensu) physiologiques associés aux composantes 
neurologiques du système neuromusculaire. En effet, chez l’humain, on retrouve non 
seulement les degrés de liberté strictement articulaires, mais aussi d’autres degrés de liberté 
qui influencent le résultat moteur et augmentent le niveau de redondance et de variabilité 
dans le système: par exemple, notons ceux liés aux différents muscles qui peuvent être utilisés 
soit de manière relativement isolée, soit de manière séquentielle ou en association 
(synergies), les différentes unités motrices qui peuvent être recrutées (plusieurs combinaisons 
possibles), les groupes neuronaux de chacun des niveaux du SNC, les synapses et les 
différents canaux membranaires qui peuvent s’ouvrir ou se fermer à différents endroits sur 
les neurones en réaction à la libération des neurotransmetteurs (impliquant une variabilité 
dans la nature et la quantité d’ions qui traverseront les membranes neuronales, ainsi que des 
effets variables sur la décharge neuronale).  
Une autre caractéristique fondamentale du système moteur physiologique qui n’a pas 
d’analogue comparable dans les systèmes mécaniques est composée des multiples et 
puissantes interactions réflexes, qui visent à empêcher les déviations à partir d’un état de 
référence (posture, configuration) spécifié par le SNC. La puissance des réflexes a conduit à 
la formulation du problème classique de « posture-mouvement », développé par Von Holst 
et Mittelstaedt (1950/1973). En effet, ces chercheurs ont souligné que des mécanismes de 
stabilisation très puissants (sensibles à la position et à la vitesse de la perturbation de position) 
- basés sur les influences des décharges afférentes, sur les propriétés musculaires intrinsèques 




du corps. En même temps, les mouvements volontaires permettent de changer de position 
sans que les mécanismes réflexes ne semblent contrecarrer ces déplacements. Ceci indique 
que le SNC doit résoudre certaines opérations afin de prendre en compte l’influence des 
mécanismes de stabilisation qui agiraient à la position initiale. Si certaines aires corticales 
étaient spécialisées dans les mécanismes posturaux et d’autres dans les mouvements 
volontaires, ceci impliquerait aussi qu’on devrait chercher les structures corticales permettant 
d’empêcher les conflits entre ces mécanismes opposés et de coordonner ces processus. Von 
Holst et Mittelstaedt ont supposé que le SNC utiliserait une copie efférente (efference copy, 
copie de la commande motrice déterminant les patrons d’activité musculaire), envoyée vers 
les centres supraspinaux parallèlement à la commande motrice descendante, pour soustraire 
ou neutraliser les influences afférentes liées à la déviation de la position initiale et ainsi 
diminuer la résistance due au changement de position.   
Cependant, il a été montré que cette annulation des réflexes supposée par 
l’intervention de la copie efférente manquait d’assises physiologiques; les afférences 
responsables des réflexes demeurent actives avant, pendant et après les actes moteurs 
(Marsden et al 1972, 1976, Matthews 1986, Latash et Gottlieb 1991, Feldman et al 1995, 
Feldman 2009), ce qui ne supporte pas l’hypothèse de l’annulation des réflexes pendant les 
changements de position. De plus, il a été démontré que, lorsque les forces externes sont 
pratiquement égales dans deux positions différentes, les mouvements isotoniques peuvent 
être exécutés sans que la position finale ne présente un EMG significativement différent de 
celui de la position initiale (Ostry et Feldman 2003, Foisy et Feldman 2006). Ceci indiquerait 
que la copie efférente de la commande motrice (commande EMG) à la position finale serait 
aussi équivalente à celle précédant le mouvement. Une conséquence théorique de cette 
implication est que, puisque les signaux afférents sont différents à la position finale 
relativement à la position initiale, ceux-ci ne seraient pas compensés par la copie efférente, 
ce qui pourrait générer une résistance empêchant le maintien de la nouvelle position (qui 
consiste évidemment en une déviation par rapport à la position initiale). La résistance 
d’origine afférente, non compensée par un ajustement de l’activité musculaire pour résister à 




ramènerait alors l’articulation dans sa position initiale. Cette prédiction élaborée à partir de 
la théorie de la copie efférente n’a pas été observée au plan physiologique (Ostry et Feldman 
2003, Foisy et Feldman 2006).  
Enfin, des expériences d’Ellaway et al (2004) impliquant la stimulation magnétique 
transcrânienne, la stimulation électrique musculaire et la sensation de mouvement 
(kinesthésie) produite lors de ces stimulations mettraient aussi en doute la validité du concept 
de copie efférente dans les modèles internes. Ces chercheurs ont déduit que si la commande 
motrice produite par le cortex moteur générait aussi une copie efférente (telle que supposée 
par des articles antérieurs), alors les pulses de TMS occasionneraient une perception de 
mouvement qui serait antérieure à celle provenant de la stimulation musculaire périphérique 
lorsque les deux stimulations seraient appliquées de manière à produire des contractions 
simultanées dans les bras droit et gauche (ex. pulse de TMS sur M1 gauche pour produire 
une contraction dans le bras droit, coordonné avec la stimulation électrique d’un muscle dans 
le bras gauche). Cependant, ceci n’a pas été observé, ce qui implique que les influences 
descendantes dérivées du cortex moteur ne produisent pas de copie efférente renseignant le 
SNC sur le mouvement à suivre, du moins avec une latence qui serait compatible avec la 
conception des modèles internes (qui viseraient à modéliser et prédire les sensations liées aux 
actes moteurs avant la réalisation des mouvements).  
En résumé, les modèles internes qui, en règle générale, font intervenir le concept de 
la copie efférente, n’expliqueraient pas de manière satisfaisante comment les interactions 
réflexes sont physiologiquement coordonnées au calcul et à la programmation de la force ou 
de l’EMG, donc ils ne résoudraient pas le problème de posture-mouvement (Feldman 2009), 
et ne seraient pas suffisants pour rendre compte des aspects liés à la sensation de mouvements 
déclenchés par une activation du cortex moteur. 
La théorie du point d’équilibre aborde le problème de posture-mouvement en 
affirmant que, contrairement aux machines ou robots, le SNC a la capacité de modifier lui-
même son état de référence (set-point; Balasubramaniam et Feldman 2001, Raptis et al 2010), 




sont pas annulés, mais plutôt qu’ils participent de manière déterminante à l’activité 
musculaire produite volontairement. 
Au-delà de la théorie de Merton 
Au milieu du siècle dernier, Merton avait émis l’hypothèse que le SNC contrôlait les 
positions physiques et les mouvements du corps en spécifiant la décharge des MNs-γ (Eldred 
et al 1953, Merton 1953). Une décharge γ augmentée implique une activité augmentée pour 
les afférences Ia et une dépolarisation plus importante des MN-α contactés par ces afférences. 
En d’autres mots, selon cette hypothèse, le système musculaire réflexe agirait comme un 
servo-contrôleur qui générerait des forces permettant de répondre aux perturbations 
extérieures et d’atteindre les positions (longueurs musculaires) physiques prédéterminées par 
les influences des MN-γ. Cette approche a cependant dû être rejetée à cause de la grande 
raideur qu’elle impliquerait lors de la production des mouvements et qui n’a pas été observée 
physiologiquement (Feldman 1986, 2009). 
La théorie du point d’équilibre considère que l’approche de Merton, liée à un contrôle 
de position physique, constitue une des composantes qui contribuent à produire une certaine 
position-seuil. Le concept de position-seuil n’implique pas la programmation d’une longueur 
musculaire concrète ou d’une force, mais plutôt l’encadrement des activités musculaires par 
l’intermédiaire d’un seuil pour les mécanismes des activités réflexes (Feldman 1986). 
Comme démontré par les études anatomiques (Granit et Kaada 1952, Lemon 2008), les voies 
descendantes (e.g. corticospinale, réticulospinale, vestibulospinale, rubrospinale) 
n’influenceraient pas les MN-α spinaux uniquement via les MN-γ et leurs effets sur les gains 
des réflexes (ce qui modifie aussi les référentiels proprioceptifs; Feldman 2009). Ces voies 
descendantes agissent aussi par une influence directe sur les MN-α (par les 
corticomotoneurones contactant les MN-α) ou indirecte, via les réseaux d’interneurones, 
l’inhibition réciproque et pré-synaptique, ainsi que via les réflexes hétérogéniques (Matthews 





L’EMG généré au niveau musculaire dépendrait ainsi de l’intégration des 
informations afférentes23, de celles provenant des circuits spinaux et des signaux descendants 
au niveau de la membrane des MNs-α. Ces interactions sur le MN-α peuvent résulter en 
différents types d’effets membranaires : 1) une (hyper)polarisation nette, 2) un effet 
membranaire pratiquement nul, 3) une légère dépolarisation, insuffisante pour atteindre le 
seuil d’excitabilité ou 4) une dépolarisation suffisante pour dépasser le seuil d’excitabilité et 
provoquer des potentiels d’action.  
On peut associer une certaine configuration du membre effecteur à chacun des points 
dans l’espace où le seuil d’excitabilité d’un MN donné est atteint. Pour un certain niveau 
d’influences descendantes, si les inputs afférents (e.g. proprioceptifs, cutanés) ne sont pas 
suffisamment forts pour dépolariser suffisamment le MN-α24, celui-ci ne décharge pas. 
Cependant, si ces décharges afférentes s’accentuent, comme lors d’une perturbation qui 
entraîne un étirement des fibres intrafusales, le seuil d’excitabilité motoneuronal peut être 
atteint. Au niveau spatial, le MN-α commencera à décharger à partir de ce seuil d’excitabilité 
qui correspondra à une certaine longueur ou étirement musculaire; une activité musculaire 
significative, se détachant du niveau de base, sera alors perceptible dans l’EMG. En 
changeant les influences descendantes, directes et indirectes sur les MN-α et les MN-γ, il est 
possible de changer le potentiel membranaire du MN-α, donc de modifier, au niveau spatial, 
son référentiel d’activation.  
Au-delà des considérations théoriques, les influences de différentes voies 
descendantes sur la position-seuil ont été expérimentalement mises en évidence par l’étude 
de Feldman and Orlovsky (1972). Ils ont stimulé électriquement ces voies descendantes (de 
manière isolée ou en combinant la stimulation de deux voies) chez des chats décérébrés et 
                                                 
23 Ces informations afférentes sont elles-mêmes modulées par des mécanismes descendants impliquant, par 
exemple, des influences sur les MN-γ ou sur des neurones de projection de 2e ou 3e ordre. Les neurones de 2e 
ordre reçoivent les influences ascendantes des afférences primaires (e.g. neurones des noyaux graciles et 
cunéiformes dans le bulbe pour les afférences somatosensorielles). Les neurones de 2e ordre peuvent ensuite 
contacter des neurones de 3e ordre (e.g. neurones du thalamus) qui peuvent se rendre jusqu’à l’aire corticale 
traitant plus spécifiquement une information sensorielle donnée (Purves et al 1999). 
 




montré que, lorsqu’on changeait l’intensité du signal descendant et/ou les voies stimulées, 
on pouvait influencer la position angulaire où les muscles des chats commençaient à montrer 
une réponse réflexe tonique25 en réponse à un étirement graduel. Cette position a servi à 
illustrer, dans un modèle physiologique, le concept de la « position-seuil », soit la position 
réelle ou virtuelle où les muscles sont originellement silencieux mais où, passé cet angle 
articulaire limite, ils commencent aussi à être recrutés en réponse à une déviation, en fonction 
d’une courbe caractéristique représentant l’activation en fonction de la déviation. Ils ont émis 
l’hypothèse que cette variable représente un paramètre physiologique de contrôle des 
mouvements et que la modulation des signaux descendants permet de changer les 
coordonnées de cette position-seuil et de la courbe caractéristique qui y est reliée. Ainsi, en 
stimulant le noyau de Deiter ipsilatéral (voies vestibulospinales), ils ont remarqué que, même 
si l’activité EMG du gastrocnemius n’était pas nécessairement modifiée à ces niveaux de 
stimulation, les signaux descendants entraînaient un déplacement de la position où le muscle 
réagissait à l’étirement, vers des longueurs de plus en plus courtes au fur et à mesure que 
l’intensité de stimulation était augmentée. L’effet opposé était obtenu sur ce muscle lorsque 
le faisceau pyramidal, la formation réticulée bulbaire médiale et le noyau de Deiter 
controlatéral étaient stimulés (position-seuil observée à des longueurs musculaires plus 
élevées)26. La vitesse d’étirement peut aussi influencer la position où le MN-α commencera 
à décharger en réponse à l’étirement. En utilisant les mécanismes et structures liés aux 
réflexes, les signaux descendants déterminent ainsi le référentiel27 spatial de décharge des 
MNs spinaux: les influences descendantes modifieraient l’origine de ces référentiels 
(position-seuil), soit l’emplacement où le niveau de décharge des afférences entraîne les 
MNs-α au-dessus de leur seuil d’excitabilité (Feldman et Levin 1995, Feldman 2009). Ainsi, 
le système moteur ne contrecarrerait pas les mécanismes réflexes de la moelle épinière mais 
                                                 
25 Voir aussi Matthews 1959ab et 1972 pour les influences hétérogéniques sur le réflexe tonique. 
26 Par contre, pour le tibial antérieur (fléchisseur), la stimulation du faisceau pyramidal et de la formation 
réticulée bulbaire médiale a entraîné un déplacement de la position-seuil vers des longueurs musculaires plus 
courtes (Feldman et Orlovsky 1972). 
27 Un référentiel est défini par plusieurs attributs: son origine, sa géométrie et une métrique donnée (Feldman 
2010). Dans le cas de la courbe caractéristique (IC) liée à l’activation motoneuronale et musculaire, l’origine 
est représentée par la position-seuil; la géométrie, au caractère unidimensionnel de la courbe; la métrique est 




en tirerait avantage pendant les mouvements volontaires pour encadrer les espaces 
d’activations neuromusculaires. 
Courbes caractéristiques liant les positions d’équilibre aux positions-seuils  
Pour un niveau donné d’influences descendantes, les angles articulaires physiques 
supérieurs à l’angle-seuil entraîneront une activation motoneuronale-α dépendante de la 
différence entre l’angle articulaire-seuil et l’angle articulaire physique à cet instant. Un 
changement de position-seuil peut donc être vérifié par la perturbation de la position établie 
et la détermination de l’angle où une réponse musculaire apparaît ou disparaît (voir les 
équations présentées dans l’article Raptis et al 2010, ci-inclus, et Ostry et Feldman 2003). La 
relation entre l’activation motoneuronale ou musculaire (correspondant à une certaine tension 
musculaire et un moment de force articulaire générés par cette activation) relativement à la 
déviation de la position-seuil (ou angle-seuil) peut être représentée par la figure en p.55. 
Chacune des courbes monotoniques non linéaires est nommée « caractéristique invariante » 
(invariant characteristic, IC), puisqu’elle est déterminée par son point de référence, soit la 
position-seuil à F=0. Par cette dimension unique (dans un espace graphique à 2D), tous les 
points d’une IC sont liés au paramètre de la position-seuil (Feldman 2010); sa forme 
particulière28 est influencée par les interactions intermusculaires et les propriétés mécaniques 
passives des muscles à ce point de référence donné. Chaque IC représente donc une relation 
tension-longueur29 associée à une longueur-seuil au niveau du muscle ou à une position-seuil 
donnée au niveau de l’articulation. Elle détermine aussi, par le fait même, un référentiel 
d’activation pour les circuits réflexes et relie, dans un même cadre théorique, les mécanismes 
fondamentaux liés au maintien d’une posture (toniques) et ceux liés au mouvement 
(phasiques).  
Les courbes IC ont d’abord été décrites chez les humains, lors d’expériences de 
délestage impliquant différentes positions de départ, avec un poids de référence et des 
pourcentages de délestage qui variaient en fonction des essais (Asatrian et Fel’dman 1965). 
                                                 
28 La pente de la courbe IC correspond à la raideur, qui varie en fonction du point d’équilibre. 
29 La tension musculaire est aussi directement proportionnelle à l’EMG généré en réponse au poids qui dévie le 




De la même manière qu’un motoneurone peut être activé à la suite d’un étirement (sur la 
figure 2 en page suivante, ceci pourrait être représenté par le passage du point d’équilibre "c" 
au point "b", équivalant à l’application d’une charge – la force causant l’étirement – sur le 
muscle pour une courte période de temps), il verra aussi, inversement et selon le même 
processus de base, son activité tonique diminuée dans le cas d’un délestage, en proportion 
avec le délestage, le long de la courbe tension-longueur (du point d’équilibre "b" au point 
"c").  
La commande qui avait été donnée aux sujets dans l’étude d’Asatrian et Fel’dman 
(1965) était de « ne pas intervenir volontairement » au changement de poids, impliquant le 
maintien (dans des conditions avec un contrôle « volontaire » idéal, sans aucun changement 
de la commande descendante) de la même courbe de tension-longueur. Ainsi, on peut 
appliquer différents niveaux de délestage pour une combinaison position physique-moment 
de force donnée et représenter, chez l’humain, une courbe-référentiel. En variant la position 
de départ dans la combinaison position physique-moment de force, on peut obtenir plusieurs 
courbes-référentiels croisant l’axe des abscisses (correspondant alors au point de la position-
seuil) à différentes longueurs musculaires, comme dans le cas des courbes qui avaient été 









Fig. 2 : Modèle λ : Représentation des IC (courbes des caractéristiques invariantes)  
Positions-seuil (correspondant aux points a et c, dont les seuils d’activation sont les composantes en abscisse λ1 
et λ2) et points d’équilibre (a, b, c, d et tous les points de chacune des courbes) en relation aux muscles 
potentiellement activés (fléchisseurs et extenseurs) et aux positions ou angles articulaires physiques (X1, X2 ; 






















































Un mouvement volontaire serait généré lorsque le SNC opérerait une translation 
suffisante de la position-seuil (threshold position resetting, Feldman et al 2007), donc par un 
déplacement de l’origine du référentiel d’activation motoneuronal. Ce déplacement de la 
courbe-référentiel (IC) activerait les MNs jusqu’à ce que la distance entre la position actuelle 
et la nouvelle position-seuil soit minimisée (la nouvelle position-seuil peut être atteinte 
seulement si les forces externes sont égales à 0). Lorsque le système réussit à minimiser cette 
distance, on arrive à un point où les activités et interactions des éléments du système 
neuromusculaire sont aussi diminuées par rapport à celles observées durant le mouvement, à 
un niveau suffisant pour entretenir une certaine cible motrice et contrebalancer, 
simultanément, les forces externes (principle of minimal interaction; Gelfand et Tsetlin 1971, 
Feldman et al 2007). Sur une même caractéristique invariante, des changements dans 
l’environnement (e.g. forces externes au système moteur) peuvent moduler avec une courte 
latence les décharges afférentes ainsi que l’activité des circuits spinaux reliés, puis l’activité 
motoneuronale et enfin, l’EMG, produisant donc un mouvement involontaire par 
l’intermédiaire d’une modification des inputs afférents qui atteignent les MNs-α.  
À titre d’exemple, en se référant à la figure 2, on pourrait dire, de manière simplifiée30, 
qu’un sujet qui voudrait exécuter une flexion pourrait partir du point d’équilibre "a" (dans 
ce cas, a est en même temps un point d’équilibre et une position-seuil, puisque F=0 sur ce 
point), puis, il pourrait spécifier une nouvelle position-seuil, correspondant au point "c". 
Cependant, au moment exact où il spécifie cette nouvelle position-seuil (rattachée à une 
courbe de référence située davantage en flexion) pour arriver près de la position physique 
"X2", le sujet se trouve encore physiquement à la position "X1"; donc, cette position "X1" 
apparaît comme une déviation par rapport à la position-seuil située au point "c", 
correspondant à un nouveau point d’équilibre sur cette nouvelle courbe de référence. Le point 
d’équilibre "b" correspond à un certain niveau de force musculaire (ou d’EMG) qui sera 
généré conséquemment à cette déviation de la nouvelle position-seuil; il est transitoire dans 
ce contexte : il implique la génération d’une activation motoneuronale et musculaire qui 
                                                 
30 Il s’agit d’une simplification puisque la translation de la position-seuil peut se faire plus graduellement que 




tendra à ramener le membre aussi près que possible de la position-seuil correspondant au 
point "c". Le résultat physique final (X2 lorsque les forces externes sont égales à 0) est 
dépendant des autres forces agissant sur le système (e.g. forces passives visco-élastiques, 
raideur et amortissement dus aux muscles antagonistes ou agonistes, forces actives dues aux 
changements de position-seuil des antagonistes, forces passives et inertielles dues aux 
articulations, forces de réaction et autres forces externes). Ainsi, les mêmes mécanismes 
réflexes de stabilisation qui agissaient à la position-seuil correspondant au point "a" 
deviennent « reconfigurés » (resetting) dans le référentiel propre à la position-seuil 
correspondant au point "c" et participent au mouvement volontaire vers le nouveau point 
d’équilibre (qui peut être égal à "c" ou à un autre point sur la même courbe de référence). 
Rappelons que le SNC ne prédéterminerait pas un point d’équilibre particulier, puisque les 
forces externes influencent aussi le point d’équilibre final, mais il spécifierait plutôt une 
courbe-référentiel, adaptée à la tâche (mouvement isotonique, isométrique ou une action 
intermédiaire; Feldman 2010) autant que faire se peut. 
Cet exemple permet d’illustrer, de manière simplifiée, comment le principe du 
contrôle de la position-seuil permet de convertir des mécanismes posturaux ou de résistance 
au mouvement en des mécanismes générateurs de forces et/ou de mouvement. Lorsqu’un 
obstacle ou des forces externes empêchent un changement de position physique, la position-
seuil est modifiée à la même position physique, de telle manière que l’on passe, par exemple, 
du point d’équilibre "a" au point d’équilibre "b", où un certain niveau d’EMG et de force 
isométrique sont produits. Si l’obstacle disparaît (e.g. retrait inattendu du poids), le sujet, 
gardant la position-seuil sur la nouvelle courbe de référence (liée au point "c") verra son 
activité afférente et motoneuronale diminuées pour cette même courbe (le muscle sera moins 
étiré par le poids), le moment de force musculaire ne sera plus contrebalancé par l’obstacle 
ou la force externe et le membre sera ramené en direction de la position X2. Un délestage 
avec une courbe de référence constante pourrait, par exemple, être schématisé par le passage 
du point d’équilibre "b" au point d’équilibre "c" (conservation de la même position-seuil), si 
les forces externes sont égales à 0. Les extenseurs présenteront des mécanismes semblables 




une extension à partir du point d’équilibre - ou position-seuil - "c" pourrait impliquer la 
spécification de la courbe de référence liée au point "a" et la génération de l’activité liée à 
cette position-seuil, correspondant au point d’équilibre "d"). 
Cet exemple permet aussi d’illustrer un autre élément majeur de l’hypothèse du point 
d’équilibre : la position actuelle (ou configuration physique) et la position-seuil (ou 
configuration-seuil) sont deux variables bien différentes. Elles peuvent parfois se rejoindre 
spatialement, de manière transitoire (e.g. dans les instants qui entourent des changements 
dans la direction d’un mouvement), ce qui sera remarqué par l’apparition d’un minimum de 
courte durée dans l’activité EMG (St-Onge et Feldman 2004). Cependant, la plupart du temps 
et dans la plupart des mouvements, ces variables ne sont pas spatialement superposées, pour 
la raison suivante : la position actuelle pour un muscle donné est la résultante de la position-
seuil et des forces externes et internes (e.g. gravité, forces inertielles et de réaction, forces 
passives dues aux autres muscles, comme les antagonistes, et aux structures articulaires ou 
conjonctives). Si la position-seuil se retrouve à une longueur musculaire plus élevée que la 
longueur musculaire actuelle, alors on retrouve un certain niveau de relaxation (ceci permet 
entre autres de relâcher les muscles même dans des positions où le muscle est relativement 
allongé). Le niveau de relaxation dépendrait de la distance angulaire entre l’angle-seuil et 
l’angle actuel (une différence élevée et positive indique une plus grande relaxation). En 
prenant en compte les agonistes et antagonistes liés à une position, on peut retrouver des 





Fig. 3 : Représentation d’une zone de relaxation dans le cadre du modèle λ. 
 R représente une configuration de référence. 
 
Si les points d’équilibre "a" et "c" se retrouvent en-dehors des limites biomécaniques, 
alors le sujet pourrait montrer des muscles relâchés dans toute l’amplitude biomécanique (i.e. 
même si les muscles sont amenés dans une position où ils sont étirés). Ceci implique que 
l’étendue de régulation de λ ([λ−, λ+]) est supérieure à l’amplitude biomécanique ([x−, x+]; 
Feldman 2010). 
Si la position-seuil se retrouve à une longueur-seuil inférieure à la longueur 
musculaire actuelle, alors on observerait une contraction liée à la différence entre l’angle 
actuel et l’angle-seuil. Une forte différence positive correspondrait à contraction plus intense; 
aussi, ce mécanisme permet l’exertion de forces mêmes à des longueurs musculaires très 
courtes. Des muscles antagonistes peuvent être activés simultanément (co-contraction) 
lorsqu’au moins une partie des deux courbes se retrouve au-dessus de la même région 
































   
 
Fig. 4 : Représentation d’une zone de co-activation dans le cadre du modèle λ. 
 
 
Pour une articulation donnée, les IC de chacun des muscles s’additionnent et 
entraînent la production d’une IC globale spécifique à chaque position-seuil de cette 
articulation. Au point de vue neurobiologique, la co-contraction (ou co-activation) pourrait 
faire intervenir des influences descendantes qui contribuent, par des collatérales axonales, à 
la dépolarisation simultanée de MNs de fléchisseurs et d’extenseurs (Cheney et al 1985). On 
pourrait aussi retrouver une activation simultanée de différentes projections descendantes 
visant les fléchisseurs et les extenseurs. Au niveau du poignet (voir article 2), ces 
corticomotoneurones facilitant des muscles considérés comme « fonctionnellement 
antagonistes » pourraient aussi être activés lors de mouvements d’abduction (en supination, 
FCR et ECR co-activés) et d’adduction (en supination, FCU et ECU co-activés) du poignet, 
i.e. de mouvements perpendiculaires à l’axe de flexion-extension (e.g. déviations radiales-
ulnaires; Shah et al 2004, Charles et Hogan 2010). 
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En règle générale, on peut dire que le SNC déterminerait, dans ce graphique, la valeur 
en abscisse (un λ donné), tandis que l’EMG ou les forces produites (en ordonnées) seraient 
des résultantes de l’interaction entre la valeur spécifiée en « x » (la position-seuil) et les 
conditions environnementales (obstacles, forces externes, gravité).  Le SNC définirait et 
modulerait ainsi continuellement les zones d’activité des muscles de manière feedforward, 
donc les longueurs ou sections de l’amplitude articulaire où ils seraient recrutés ou actifs, et 
où ils contrecarreraient des forces « externes ». Un changement des conditions externes, des 
interactions intermusculaires (ex. activité des antagonistes), des influences provenant des 
afférences ou des circuits réflexes entraîneraient ainsi un changement de position ou de force 
appliquée par le sujet, même si la commande volontaire demeure la même. Le concept de 
« position-seuil » peut être élargi à la configuration du corps au complet (plusieurs seuils 
spécifiés en parallèle), ce qui permettrait des changements coordonnés entre plusieurs 
segments du corps ou des changements « posturaux » simultanément aux changements de 
position dans les membres effecteurs (St-Onge et Feldman 2004). La théorie du contrôle de 
la position-seuil ne rejette pas, comme tel, l’existence de synergies musculaires, de primitives 
(Mussa-Ivaldi et al 1994) ou la théorie du « uncontrolled manifold » (Scholz et Schöner, 
1999). Elle considère plutôt que ces concepts décrivent des propriétés émergentes d’un 
contrôle de la position-seuil, comme le sont les trajectoires et les forces mesurées lors d’un 
mouvement. Ces trajectoires, forces, synergies et primitives ne constituent pas, pour la 
théorie du contrôle du seuil, des paramètres de contrôle, contrairement au seuil 
neuromusculaire (ou position-seuil).  
Contrôle de la position-seuil : comment le SNC pourrait outrepasser le problème de 
redondance neuro-musculo-articulaire  
Toutefois, il faut noter que, selon la théorie du contrôle de la position-seuil, qui est 
non computationnelle, le cerveau ne résoudrait pas directement le problème de redondance 
musculaire ou articulaire. Le SNC ne ferait que limiter l’étendue de la redondance ou des 
actions possibles en ciblant les référentiels d’activation pour l’action motrice qui émergera à 
la suite de la commande descendante. Cette limitation de la redondance n’empêcherait pas 




« actions possibles » à une action unique (« sélection naturelle » de l’action; 
Balasubramaniam et Feldman 2004, Feldman 2010). Ce mécanisme permettrait une 
production d’actions « spécifiques à une tâche » (task-specific), puisque celles-ci émergent 
et s’ajustent en fonction de conditions externes spécifiques (Balasubramaniam et Feldman 
2004). Ceci n’exclut pas qu’un changement de ces conditions externes puisse aussi nécessiter 
une adaptation des signaux de contrôle pour atteindre le but moteur. 
Un mode de contrôle feedforward en circuit ouvert 
Ces changements dans les référentiels de décharge des MNs par les influences 
descendantes fonctionnent selon un mode feedforward, dans un circuit ouvert (Feldman et 
Levin 1995, Rossi et al 2002, Raptis et al 2010). Elles influencent l’excitabilité des MN-α et 
spécifient la position-seuil (courbe caractéristique où les forces pourraient être balancées) 
avant le début de l’action motrice, d’une manière qui ne dépendrait pas, comme tel, de 
l’output final de ces mêmes MN31. Enfin, le SNC spécifierait ainsi les coordonnées et limites 
spatiales, la courbe de référence qui encadrerait où les éléments du système neuromusculaire 
(e.g. état des réflexes dans l’espace) doivent se trouver; ceci se ferait sans pour autant calculer 
ou commander (programmer) les détails cinétiques, cinématiques, ioniques (nombre de 
neurones activés et fréquence de décharge) ou électromyographiques de comment cette 
action motrice doit survenir. Le résultat (output) moteur émergerait en fonction des 
interactions dynamiques entre les composantes du système neuromusculaire et entre ces 
composantes et l’environnement (Feldman 2009). Dans l’article 2, nous étudierons plus 
spécifiquement l’implication de l’aire « du poignet » de M1 dans la spécification d’une 
position-seuil donnée et les modifications de ces influences lors de changements de positions 
pour différents muscles (fléchisseurs et extenseurs) de cette articulation.  
                                                 
31 En ce sens, la théorie du point d’équilibre de Feldman s’oppose au modèle de Bizzi (Bizzi et al 1984), qui 
suppose l’existence d’un contrôle de la décharge alpha-motoneuronale afin de spécifier une position physique 
donnée et entraîner un équilibre entre des tensions spécifiques pour les agonistes et antagonistes. Cependant, la 
spécification de la décharge motoneuronale, sans prise en compte de la longueur musculaire ou des forces 
musculaires, ne permettrait pas un contrôle positionnel par le SNC, puisque des décharges motoneuronales 
semblables peuvent être retrouvées dans des positions physiques différentes, donc avec des tensions résultantes 




Le système peut, dans certains cas, générer des commandes qui visent à anticiper des 
perturbations dans l’environnement qui seraient connues à l’avance. Par exemple, même si 
un délestage involontaire et inattendu entraîne un changement dans la position d’une 
articulation supportant un poids (Asatrian et Fel’dman 1965), un sujet qui enlève lui-même 
le poids supporté (ex. avec la main non lestée) peut diminuer la perturbation de position dans 
l’articulation qui supporte le poids. Cette action anticipatoire ferait intervenir une translation 
de la courbe IC d’un effecteur (celui supportant le poids) simultanément au mouvement 
effectué par l’autre effecteur (qui retire le poids; Forget et Lamarre 1995, Feldman et Levin 
1995; voir discussion de cette thèse dans le chapitre IV). Le fait qu’un mouvement résiduel 
demeure dans le membre délesté (entre 5° et 20° dans Forget et Lamarre 1995; voir aussi 
discussion de cette thèse), malgré cette anticipation, illustre les limites du SNC dans la 
coordination des actions anticipatoires effectuées simultanément aux mouvements 
volontaires. 
Selon le principe du contrôle de la position-seuil, une même activation des voies 
descendantes (même changement de la position de référence, même « commande centrale »; 
Feldman 2010) peut donner plusieurs résultats moteurs différents, selon les forces ou 
obstacles présents dans l’environnement et selon les interactions avec les autres composantes 
neuromusculaires (e.g. selon les signaux provenant des afférences proprioceptives, qui 
influencent les MN-α et contribuent à la détermination du point d’équilibre). Ceci implique 
que l’activité des différents muscles et leurs conséquences cinématiques/cinétiques ne 
pourraient être prédites ou programmées par les voies supraspinales (Feldman et Levin 1995). 
Le fait que les signaux des voies descendantes modifient la position-seuil indique que les 
signaux électrochimiques descendants sont transformés en une variable à dimension 
positionnelle, encadrant les actes moteurs dans un référentiel spatial associé au corps et à ses 
interactions avec l’environnement.  
De la position de référence à une configuration de référence 
Les positions-seuils ou angles-seuils peuvent être rassemblés dans une configuration 
globale du corps, appelée configuration de référence (referent configuration "R"; Feldman et 




muscles dépendrait alors de la différence entre la configuration actuelle et la configuration 
de référence. Cette activation permettrait d’amener le système moteur de l’individu dans un 
nouvel équilibre au point de vue de la configuration corporelle, par l’intermédiaire d’une 
« trajectoire de référence ». L’adaptation de la trajectoire de référence en fonction de 
variations dans les inputs sensoriels sera abordée dans le cadre de l’article 1, plus 
spécifiquement sous l’angle du rôle des inputs vestibulaires dans l’ajustement de la 
coordination bras-tronc. Les performances de patients vestibulodéficients seront alors 
comparées à celles de sujets sains, afin de démontrer l’influence majeure des signaux 
vestibulaires dans l’ajustement de la trajectoire de référence de la main lors de mouvements 
d’atteinte impliquant le tronc (voir aussi le chapitre de discussion de cette thèse).  
Le fait que les cartes motrices corticales se recoupent pour plusieurs articulations 
concorde aussi avec l’hypothèse selon laquelle le contrôle des seuils se fait de manière 
parallèle, pour plusieurs articulations en même temps; un circuit donné pourrait donc 
spécifier une configuration-seuil comme un tout cohérent. Cette cohésion dans la 
représentation de la configuration de référence a été appuyée par une étude démontrant 
l’influence du principe de l’interaction minimale dans la coordination de mouvements 
d’atteinte impliquant une préhension de la cible (Yang et Feldman 2010). En effet, une 
perturbation transitoire du mouvement du poignet ou du tronc pendant la phase de transport 
a causé un arrêt des changements en cours dans la configuration de la main, jusqu’à ce que 
les articulations plus proximales soient relâchées, ce qui montre l’aspect graduel et coordonné 
du processus de minimisation dans la diminution de la distance entre la configuration actuelle 
et la configuration de référence. Cette coordination globale entre les articulations, qui peut 
être globalement stoppée de manière inattendue et involontaire, montre que le processus de 
minimisation n’impliquerait pas une programmation directe de l’EMG relié aux changements 
articulaires (Yang et Feldman 2010). 
 Dans des conditions isotoniques et lorsqu’il n’y a pas d’obstacles le long de la 
trajectoire, on retrouvera un mouvement dont la vitesse (et l’accélération) dépendra de 
l’activation descendante. Ainsi, le SNC pourrait imposer une contrainte temporelle dans les 




centrales de position-seuil, par rapport à la position actuelle. Si un segment du corps qui est 
en mouvement rencontre un obstacle, cette même activation ne corrélera pas avec la vitesse 
du mouvement, mais plutôt avec la pente de la force (dF/dt) exercée isométriquement contre 
l’obstacle (Graziano et al 2002; voir aussi article 2 et discussion de cette thèse). Si l’output 
moteur ne correspond pas au but du sujet, alors celui-ci doit modifier ses commandes 
descendantes afin d’apporter des corrections à l’acte moteur. 
Interprétation de déficits moteurs dans le cadre de la théorie du contrôle de la position-
seuil 
Ce mécanisme de contrôle effectué à travers la configuration-seuil serait très 
fortement affaibli à la suite d’une déafférentation, tel que vu chez les sujets souffrant d’une 
neuropathie extensive des afférences somatosensorielles musculaires et cutanées (après des 
épisodes du syndrome de Guillain-Barré). Ainsi, même si une certaine commande 
descendante peut être transmise chez ces patients jusqu’aux MNs, leur activation n’est pas 
modulée par les inputs proprioceptifs et cutanés, ce qui limite fortement leur capacité à 
contrôler leurs mouvements et les empêchent de produire des patrons d’EMG normaux. En 
effet, l’activation des MNs par les inputs descendants est normalement conditionnelle à 
l’information positionnelle proprioceptive. Chez les patients déafférentés, lorsque cette 
information positionnelle disparaît, l’activation conditionnelle serait convertie en une 
activation « inconditionnelle ». Les patients peuvent s’adapter partiellement, après une 
intense pratique et grâce à une plasticité notable du SNC, et peuvent produire des 
mouvements orientés vers des cibles, en se fiant sur les informations visuelles. Cependant, 
leurs mouvements sans vision sont très imprécis et il leur est difficile de garder une position 
donnée, malgré un niveau de co-contraction anormalement élevé32. Il leur est aussi 
impossible de marcher ou de rester debout sans une assistance majeure, même avec vision 
(Levin et al 1995).  Ceci montre les limites des ajustements de la commande descendante 
feedforward dans l’organisation spatio-temporelle de l’activation motoneuronale et 
                                                 
32 Ce phénomène contredit, par le fait même, que le contrôle d’une position ou du mouvement puisse se faire 
par l’intermédiaire d’un contrôle de la rigidité musculaire (Soechting et Flanders 2008), sans l’implication 




l’importance du couplage entre les mécanismes de perception et d’action pour le contrôle des 
mouvements (Feldman 2009). Les déficits sensorimoteurs (co-activation excessive, 
faiblesse, spasticité, coordination interarticulaire déficiente) observés chez des patients ayant 
subi un AVC et chez des enfants avec paralysie cérébrale ont également été reliés à un déficit 
dans l’amplitude de régulation de la position-seuil (Levin et al 2000, Mihaltchev et al 2005, 
Musampa et al 2007).  
Quantification expérimentale de la position-seuil 
 Dans l’article 2 (Raptis et al 2010, chapitre III), nous présentons les principales 
équations associées à l’évaluation expérimentale de la position-seuil dans le cadre de 
positionnements angulaires du poignet avant et après un mouvement. Une position-seuil peut 
être estimée chez des muscles dont la position physique est perturbée par l’intermédiaire 
d’impulsions mécaniques causant un étirement. Un muscle sera activé si: 
                
x- λ* ≥ 0    (1) 
 
où x représente une longueur musculaire donnée et λ* la longueur musculaire correspondant 
à son seuil dynamique33 (longueur qui déclenche une réaction EMG et dont la valeur 
expérimentale dépend de la vitesse d’étirement, Feldman et al 2007). Le degré d’activation 
musculaire34 augmentera en fonction de la différence [x - λ*]+, jusqu’à un maximum 
dépendant des contraintes neuromusculaires (Feldman 1986). La position-seuil statique (λ), 
déterminée de manière indépendante par les voies descendantes, peut être estimée35 à partir 
de la position-seuil dynamique (λ*) selon l’équation suivante (Feldman 1986, Feldman et 
Latash 2005) : 
                                                 
33 La position-seuil dynamique peut aussi être influencée par l’inhibition réciproque et les réflexes 
hétérogéniques (Feldman 2010). 
34 Noter que le degré d’activation musculaire est nul si λ* est inférieur à x. 
35 Il s’agit d’une estimation, puisque la formule originale   λ* = λ – μv + ρ + ε(t) (Feldman 2010) inclut 
l’influence des interactions hétérogéniques (ρ, interactions intermusculaires, e.g. inhibition réciproque, et 
influences cutanées) et les propriétés motoneuronales intrinsèques (ε(t)). Ces deux autres variables n’ont pas 






                                   λ* = λ – μv   (2) 
 
où v représente la vitesse de l’étirement musculaire et μ est un paramètre à dimension 
temporelle relié à la sensibilité dynamique des fuseaux neuromusculaires (Feldman 1986). 
Cette équation indique donc que le seuil dynamique est dépendant de la vitesse, 
caractéristique essentielle à la stabilité posturale et au mouvement. Cette dépendance vis-à-
vis de la vitesse permet de prendre en compte les propriétés des deux grands types de réflexes 
phasiques : le réflexe d’étirement et le réflexe de délestage. Ainsi, même dans un muscle 
relâché, on peut obtenir une activation neuromusculaire (dépassement de la position-seuil 
dynamique) si l’étirement se fait avec une vitesse très élevée, comme dans le cas du réflexe 
tendineux. Dans le réflexe de délestage, on peut induire une période de silence 
neuromusculaire (activité EMG réduite à un niveau se rapprochant de celui d’un muscle 
relâché) si le raccourcissement se fait avec une vitesse suffisante pour arriver en-dessous du 
seuil dynamique (Feldman 1986, 2010).  
 
La position-seuil statique peut être dérivée en combinant les équations (1) et (2):   
 
              λ = x + μv                (3)  
 
Dans cette équation, x et v peuvent être tirés des tracés expérimentaux, en notant à quelle 
déviation angulaire et à quelle vitesse d’étirement le muscle commence à réagir en réponse à 
la perturbation. 
Il faut aussi noter que le délai où x et v sont observés comprend deux composantes 
indépendantes qui s’additionnent linéairement (Raptis et al 2010). Une partie du délai est dû 
au temps de réflexe minimal, lorsque le MN-α se trouve à la limite du seuil d’excitabilité et 
qu’il est activé dès l’arrivée de signaux dépolarisants additionnels (e.g. provenant des 
afférences Ia), tandis que le délai supplémentaire est dû au temps que nécessite un MN-α 




Pour les muscles du poignet étudiés dans l’article 2, nous avons mesuré un temps de réflexe 
minimal (i.e. en pratique, lorsque les muscles sont pré-activés) moyen de 27,5 ms. La valeur 
de μ a été évaluée lors de certaines études de modélisation : elle se situerait entre 40-70 ms 
pour une variété de muscles, dont ceux du membre supérieur et inférieur (St-Onge et al 1997, 
Gribble et al 1998, Pilon et al 2006, Feldman et al 2007).  
Le seuil électrique (différence de potentiel membranaire en mV) où le neurone 
déchargera pourra en outre être influencé par des signaux modulateurs descendants 
monoaminergiques (sérotonine et noradrénaline; Krawitz et al 2001, Fedirchuk et Dai 2004), 
ce qui constitue une autre manière de changer la position-seuil d’une articulation. 
Limites de la théorie du contrôle de la position-seuil 
Le contrôle de la position-seuil aborde principalement l’étape d’exécution du 
mouvement, i.e. la commande finalement envoyée par le SNC à travers la modulation de 
paramètres de contrôle. Dans le cadre des publications se basant sur cette théorie, les 
mécanismes neurologiques reliés à l’adaptation, à l’apprentissage moteur, à la mémoire 
motrice ou à la planification motrice n’ont été abordés que dans un nombre relativement 
restreint d’études (Weeks et al 1996, Gribble et Ostry 2000, Foisy et Feldman 2006, Ostry et 
al 2010). La position-seuil constituerait, dans cette optique, le paramètre « appris » ou 
« corrigé » par le SNC. La théorie du contrôle de la position-seuil affirme que le système 
ajusterait et mémoriserait certains patrons temporels des paramètres de contrôle du système 
moteur, les organiserait dans les circuits cérébraux, les sélectionnerait et les exécuterait selon 
la tâche à accomplir. Ainsi, le contrôle paramétrique des actions motrices n’impliquerait pas 
une connaissance des lois naturelles par le système.  
L’analogie qui revient classiquement dans l’exposition de cette approche théorique 
est celle de la personne qui apprend à conduire une voiture : elle peut devenir habile dans la 
conduite, ne pas commettre d’accident, tirer avantage des lois naturelles (de mécanique, de 
chimie et de thermodynamique) auxquelles son système moteur (son corps et la voiture) est 
assujetti, mais sans nécessairement (re)connaître ces lois ou en calculer tous les effets 




quels circuits cérébraux) une position-seuil donnée est choisie dans le cadre d’une stratégie 
d’apprentissage, comment le patron de positions-seuils pour les différents muscles est 
modifié lors de l’apprentissage ou si ces stratégies d’apprentissage sont modifiées au long de 
la vie de l’individu. L’approche par modèles internes (ou par programmation directe des 
variables cinétiques et cinématiques) aborde davantage ces aspects liés à la mémoire motrice, 
bien que les variables considérées soient différentes (développement de modèles des 
systèmes sensoriels, moteurs et de l’environnement lors de l’apprentissage et prédiction des 
changements à apporter aux commandes musculaires; voir Wolpert et al 1995, Kawato 1999, 
Ito 2000, Lalazar et Vaadia 2008, Shadmehr et al 2010).  
Dans la prochaine section, nous aborderons les études qui relient les théories de 
contrôle des signaux descendants aux signaux afférents nécessités pour le contrôle des 
mouvements d’atteinte du bras.  
 
Les interactions entre les informations sensorielles et efférentes dans le contexte des 
mouvements d’atteinte du bras (article 1) : émergence et apports du paradigme du 
blocage du tronc 
 
Plusieurs études impliquant des mouvements d’atteinte avec le bras ont été effectuées 
dans le but de comprendre comment les signaux sensoriels interagissent avec la commande 
descendante afin de produire un mouvement (e.g. Paillard 1982, Flash et al 1992, Stephan et 
al 1995, Graziano et al 1997, Neggers et Bekkering 1999, Pigeon et al 2000, Adamovich et 
al 2001, Tunik et al 2003, Mars et al 2003). Parmi ces études, quelques-unes ont inclus des 
méthodes de perturbations afin d’isoler la contribution de différents systèmes sensoriels à la 
« programmation » initiale du changement de position ou à l’ajustement des changements 
articulaires en réponse à la perturbation, afin de garantir l’atteinte de la cible. Lors d’un 
mouvement effectué dans des conditions dites « normales », plusieurs systèmes sensoriels 
contribuent simultanément à l’ajustement de la commande descendante ou influencent la 




réflexes (courtes ou longues). Parmi ces systèmes sensoriels, nous retrouvons la vision, la 
proprioception, le système vestibulaire (spécialement lorsque la tête change de position dans 
l’espace pendant le mouvement du bras) et le toucher (e.g. si le sujet touche à la cible ou à 
une surface pendant le mouvement). Afin de comprendre la contribution d’un système 
sensoriel en particulier pendant le mouvement d’atteinte, il est nécessaire de l’isoler, i.e. de 
minimiser la possibilité que les signaux provenant des autres systèmes sensoriels jouent le 
rôle de variables confondantes et influencent des réponses qu’on voudrait attribuer au 
système sensoriel étudié.  
Il est reconnu que la vision joue habituellement un rôle prépondérant dans 
l’ajustement des trajectoires d’atteinte. En effet, avec la vision, un sujet normal peut atteindre 
une cible avec une très grande précision. La répétition d’un mouvement d’atteinte donné avec 
accès à tous les signaux sensoriels incluant la vision démontrera que le mouvement exécuté 
aura aussi une variabilité très restreinte36. Cependant, un sujet exécutant ce même 
mouvement avec peu ou sans inputs visuels (yeux fermés, vision bloquée pendant le 
mouvement, regard fixé loin de la cible, pas de vision du bras ou de la cible pendant le 
mouvement), après avoir mémorisé la position de la cible par rapport à son corps et sans 
indication (feedback) de performance relativement à l’atteinte de la cible (i.e. qu’il ne 
touchera pas la cible elle-même ou la surface sur laquelle la cible pourrait être placée et ne 
recevra pas d’informations concernant l’erreur positionnelle ou sa direction) verra la 
précision de son mouvement réduite et la variabilité de ses différents essais augmentée 
(Prablanc et al 1979, Rossetti et al 1994, Pigeon et Feldman 1998, Flash et al 1992, Neggers 
et Bekkering 1999, Tseng et al 2002, Pigeon et al 2003, Bernier et al 2006). 
Cependant, la contribution des systèmes sensoriels autres que la vision dans les 
mouvements du bras et des voies descendantes qui leur sont reliées sont peu comprises. Il est 
possible de minimiser l’influence des informations cutanées ou tactiles sur le mouvement en 
demandant au sujet de pointer vers une cible sans la toucher. Par contre, le rôle joué par les 
                                                 
36 Les études de Pigeon et Feldman 1998 et Pigeon et al 2003 ont montré qu’une ellipse englobant 95% des 





informations d’origine proprioceptive et vestibulaire dans l’ajustement de ces mouvements 
impliquant plusieurs degrés de liberté est plus difficilement cernable et n’a pas encore été 
clairement défini. 
Afin de répondre à cette dernière question, le paradigme du blocage du tronc a été 
développé (Adamovich et al 2001). Dans ce paradigme, des sujets en position assise 
établissent une position de départ près du thorax et doivent atteindre une cible située dans 
l’espace péri-personnel ipsilatéral ou controlatéral, en avant d’eux. Pour atteindre cette cible, 
les sujets peuvent utiliser seulement les degrés de liberté du bras, ou impliquer également le 
tronc en couplant leur mouvement du bras avec une flexion au niveau de la hanche (i.e. que 
la cible est suffisamment proche pour ne pas nécessiter absolument l’implication du tronc). 
Afin de bloquer les informations d’origine visuelle pendant le mouvement, liées à la position 
de la cible pendant ce déplacement ou de la main par rapport à la cible, on demande aux 
sujets de porter des lunettes spéciales, dont les lentilles contiennent des cristaux liquides. Un 
programme informatique permet de rendre ces lentilles temporairement opaques (un champ 
électrique créé dans les cristaux liquides disperse le passage de la lumière) au signal de départ 
et translucides une fois que le sujet a complété l’essai et qu’il revient à la position initiale. 
On demande également aux sujets d’atteindre la cible ou d’aller proche de la cible sans la 
toucher (e.g. en tentant d’atteindre un point au-dessus de celle-ci), afin de minimiser 
l’influence des informations tactiles dans l’ajustement du mouvement (spécialement les 
ajustements dus à l’apprentissage moteur ou à la correction du mouvement pendant l’essai).  
La principale particularité technique de ce paradigme de blocage du tronc est que les 
sujets portent un harnais auquel est rattaché, au niveau du dos, un plateau magnétique. Ce 
plateau est couplé avec un système électromagnétique solidement fixé sur le mur derrière le 
sujet. L’activité (on/off) de l’électroaimant peut être programmée par un ordinateur, ce qui 
permet de bloquer le tronc du sujet en position verticale au moment désiré. Typiquement, 
lorsque ce paradigme a été utilisé, le sujet portant le harnais-aimant a son dos attiré par la 
composante électromagnétique fixée au mur au début de l’essai. Le signal de départ est 
produit (un son « bip ») et, simultanément, l’électroaimant peut être désactivé  pour permettre 




essais (en fonction du protocole), on peut ne pas désactiver l’électroaimant en même temps 
que le signal de départ. Dans tous les cas, on demande au sujet d’atteindre la cible mémorisée 
(i.e. en absence de vision si les lunettes à cristaux liquides sont opacifiées pendant le 
mouvement) avec une trajectoire semblable, peu importe si le tronc reste bloqué en position 
verticale ou est laissé libre au début de l’essai. 
En utilisant ce paradigme de blocage du tronc avec des cibles à portée de la main, il 
a été démontré que les sujets sans trouble ou lésion neurologique peuvent maintenir la même 
trajectoire de l’index lors du mouvement de pointage, peu importe si leur tronc a été impliqué 
dans le mouvement ou si celui-ci a été bloqué en position verticale de manière inattendue (les 
différents essais tronc bloqué/tronc libre ont été répartis aléatoirement). Il faut noter que cette 
invariance dans les trajectoires de la main, produites avec ou sans le tronc, a été observée 
chez des sujets sains à la fois avec vision (Ma et Feldman 1995, Kaminski et al 1995) que 
sans vision de la cible ou/et de la main (Pigeon et Feldman 1998, Pigeon et al 2000, 
Adamovich et al 2001), avec un paradigme de blocage du tronc (Adamovich et al 2001) ou 
lorsque le mouvement du tronc est laissé totalement libre, sans mécanisme de blocage 
préprogrammé (Kaminski et al 1995, Pigeon et Feldman 1998, Pigeon et al 2000) et même 
lorsqu’on demande aux sujets de bouger le tronc en sens inverse par rapport aux mouvements 
de la main (i.e. la main vers l’avant, le tronc vers l’arrière, Pigeon et Feldman 1998, 
Archambault et al 1999, Pigeon et al 2000). 
L’invariance des trajectoires de la main (avec différentes proportions d’implication 
du bras et du tronc, ou mouvement exécuté seulement avec le bras) a donc montré que le 
tronc ne joue pas exclusivement un rôle de stabilisateur postural pendant les mouvements 
d’atteinte, mais qu’il serait une composante essentielle intégrée dans le but moteur décrit par 
le positionnement de la main près d’une cible (Kaminski et al 1995). Ainsi, certaines 
différences dans le degré de redondance au plan des degrés de liberté articulaires n’auraient 
pas d’effets sur les trajectoires exécutées. Même les patrons de vitesse tangentielle n’étaient 
pas significativement différents dans les diverses conditions du tronc étudiées pour la 
majorité des sujets, et ceci a été testé pour des cibles situées soit sur la ligne sagittale, soit 




al 2000, Adamovich et al 2001). De petites divergences pouvaient être observées dans une 
minorité de sujets, mais cette divergence arrivait tardivement dans le mouvement de la main 
(soit 300 ms après l’initiation du mouvement), soit après que la principale phase 
d’accélération-décélération ait été complétée.  
Cette forte tendance vers l’invariance des trajectoires a été interprétée comme une 
intégration du mouvement du tronc dans la phase de transport de la main (Kaminski et al 
1995) ou comme une superposition de deux synergies pendant toute la durée du mouvement 
de la main : 1) la synergie de transport de la main et 2) la synergie compensatoire bras-tronc 
(Pigeon et Feldman 1998, Pigeon et al 2000). Cette synergie compensatoire (ou coordination 
compensatoire) bras-tronc permettrait que l’influence du tronc, lorsque que celui-ci 
accompagne le mouvement de la main, soit minimisée par des ajustements compensatoires 
appropriés dans les articulations du coude et de l’épaule, principalement (Adamovich et al 
2001). Cette optique implique que lorsque le mouvement du tronc est bloqué, même de 
manière inattendue, la coordination compensatoire bras-tronc n’interviendrait pas et ne 
modifierait pas les angles de l’épaule et du coude, puisque le tronc n’influencerait pas le 
déplacement de la main. Par contre, la composante sagittale du tronc serait de moins en moins 
compensée au cours d’un même mouvement lorsque les cibles se retrouvent en dehors de la 
portée immédiate de la main (i.e. lorsqu’un mouvement du tronc vers l’avant est essentiel 
pour atteindre la cible, en plus du mouvement de la main à pleine extension du bras); en 
quelque sorte, la coordination compensatoire bras-tronc serait spécialement atténuée lorsque 
la main atteindrait la position correspondant à sa portée maximale (sans contribution du 
tronc), laissant le tronc guider l’amplitude du mouvement et sa direction dans la dernière 
phase du déplacement de la main. L’atténuation de la compensation bras-tronc débuterait 
dans la seconde moitié du mouvement de la main, soit après que la main ait atteint sa vitesse 
maximale et parcouru environ 55-60 % de la trajectoire totale (ce qui correspondrait à environ 
400 ms après que la main et le tronc aient débuté le mouvement; Rossi et al 2002).  
Une mesure de l’influence du tronc sur la trajectoire de la main a été créée, soit le 
« gain de compensation » (g). Lorsque le mouvement du tronc est entièrement transmis au 




comporter comme un assemblage de corps rigides, le gain de compensation est alors égal à 
0. Si le mouvement du tronc est entièrement compensé par des ajustements articulaires et 
qu’il ne change pas la position ou trajectoire de la main, alors le gain de compensation est 
égal à 1 (Adamovich et al 2001, Rossi et al 2002, Raptis et al 2007). Ce gain peut être calculé 
indépendamment pour chacune des directions du mouvement, ou combiné géométriquement 
(Raptis et al 2007, voir aussi la section sur les devis expérimentaux, p.139) en fonction de 
l’implication du tronc dans chacune des dimensions spatiales (x, y, z). La modulation de la 
valeur du gain déterminerait le degré d’influence des signaux sensoriels sur la coordination 
entre le bras et le tronc, donc sur la coordination compensatoire bras-tronc (Rossi et al 2002). 
Hypothèses liées aux origines neurophysiologiques de la coordination compensatoire 
bras-tronc 
Plusieurs hypothèses peuvent être évoquées pour tenter de comprendre le 
fonctionnement de cette coordination compensatoire bras-tronc. Cette coordination 
compensatoire pourrait: 1) être totalement anticipée (programmation des changements 
angulaires du tronc, de l’épaule et du coude dans le SNC avant le début du mouvement), 2) 
être déclenchée une fois que le blocage du tronc est détecté par le sujet, 3) être influencée par 
des informations sensorielles ou 4) faire intervenir une combinaison de ces stratégies. 
Adamovich et al (2001) ont exclu la possibilité que le sujet ait comme stratégie d’anticiper 
ou de prédire la condition du tronc dans le paradigme de blocage du tronc, afin de pré-
programmer les changements articulaires pour l’essai en cours. Dans leurs cas, le tronc était 
bloqué dans une minorité d’essais (30 %) de façon aléatoire, et cette proportion n’était pas 
communiquée au sujet. Les cibles utilisées étaient aussi placées de manière à mettre en 
évidence les différences entre les cas où la compensation bras-tronc est déclenchée ou non, 
soit à 85° (cible 1) de la ligne médiane du côté ipsilatéral et à 45° du côté controlatéral (cible 
2, pour prendre en compte les limites biomécaniques du côté controlatéral, voir figure en 
page suivante). Ainsi, pour la cible 1 par exemple, le mouvement du tronc, dirigé vers l’avant, 






Fig. 5 : Position des cibles dans l’étude avec le paradigme du blocage du tronc d’Adamovich et al (2001). 37  
A : position des cibles ipsilatérale (1) et contrlatérale (2), B : directions du mouvement du tronc (vers l’avant) 
et de la main vers la cible ipsilatérale. 
 
Étant donné la proportion relativement faible (30 %) d’essais avec tronc bloqué, une 
stratégie de « prédiction » de la condition du tronc dans l’essai à venir (et des changements 
angulaires à produire en conséquence) entraînerait une probabilité importante de faire des 
erreurs en essayant d’anticiper les changements articulaires à produire. Par conséquent, si 
cette stratégie de prédiction était utilisée, les sujets produiraient fréquemment, dans les essais 
avec tronc libre, la coordination épaule-coude prévue pour les essais avec tronc bloqué, et 
inversement pour la situation avec tronc bloqué. Ceci résulterait en une variabilité 
positionnelle très importante dans les deux conditions du tronc et à une imprécision très 
grande des mouvements d’atteinte. Cette variabilité serait de l’ordre de la contribution 
spatiale du mouvement du tronc (15-25 cm, ou possiblement même supérieure, puisque le 
sujet présenterait une déviation supplémentaire en ne déclenchant pas la synergie 
compensatoire dans l’épaule et le coude lorsqu’il anticipe – par erreur – un blocage du tronc 
ou en la déclenchant lorsque le mouvement du tronc est bloqué de manière inattendue).   
Également, en fonction de cette stratégie de prédiction, on devrait observer une 
divergence appréciable et hâtive dans les patrons de vitesse tangentielle entre les conditions 
du tronc et entre les essais pour une même condition du tronc. On obtiendrait, en fonction de 
cette stratégie de prédiction, 4 groupes de trajectoires: 1) tronc bloqué bien anticipé et 
                                                 




trajectoire exécutée avec précision vers la cible, 2) erreur dans l’anticipation du tronc bloqué 
et trajectoire trop longue, 3) tronc libre bien anticipé et trajectoire exécutée avec précision et 
4) erreur dans l’anticipation du tronc libre et trajectoire écourtée. Les conditions 1) et 3) 
pourraient produire des trajectoires semblables si ce qui est calculé est la trajectoire de la 
main et les changements angulaires de chacune des articulations. Cependant, les trajectoires 
2) et 4) devraient être soit déviées selon l’équivalent de la contribution du tronc, soit présenter 
une correction tardive du mouvement, une fois que le programme moteur initialement prévu 
a été exécuté. Dans le cas de cette correction tardive, on retrouverait une nouvelle courbe 
dans le profil de vitesse, qui témoignerait de l’éloignement de la première position finale 
atteinte (loin de la cible, selon les changements articulaires pré-programmés) et qui 
permettrait de se rapprocher de la cible. Puisque ces types d’erreurs positionnelles, de 
déviations de la trajectoire ou de divergence hâtive et tardive dans les patrons de vitesse de 
la main n’ont pas été observés, alors il apparaît que cette stratégie de prédiction de la synergie 
à utiliser n’était pas le principal mécanisme permettant le maintien des trajectoires dans les 
deux conditions du tronc.  
La deuxième possibilité était que les sujets déclenchent la synergie de compensation 
appropriée tout de suite après avoir détecté le blocage du tronc ("triggered response"; Crago 
et al 1976). Pour étudier ce point de vue, Adamovich et al ont donc demandé aux sujets de 
changer la direction de la main, en la redirigeant vers l’avant dès qu’ils détectaient le blocage 
du tronc. Si cette stratégie (triggered response) était utilisée, alors la latence de déviation en 
réaction au blocage du tronc devrait être semblable à la latence de changement de la 
coordination coude-épaule (50-100 ms) qui avait été observée expérimentalement lorsqu’il 
n’y avait pas de redirection du mouvement de la main38. Cependant, le temps de réaction 
pour l’apparition de ce changement de direction en réaction (triggered response) au blocage 
du tronc a avoisiné les 300 ms, i.e. que les sujets avaient presque complété le mouvement 
vers la cible (plus de 2/3 du trajet parcouru) lorsqu’ils ont commencé à dévier leur main de 
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diverger et le moment où les profils angulaires commencent à diverger entre les deux conditions du tronc. Cette 




la trajectoire en réponse au blocage du tronc. Cette latence de déclenchement était 
significativement supérieure à la latence de l’apparition de la synergie compensatoire bras-
tronc. En définitive, ce résultat ne concordait pas avec un déclenchement conditionnel d’une 
synergie pré-programmée bras-tronc en réaction à la perception de la condition du tronc. 
Puisque ni une stratégie de prédiction, ni une stratégie de réaction « en continu » (on-
line triggered response) n’auraient été principalement utilisées par les sujets pour adapter la 
coordination articulaire avec une aussi courte latence en fonction de la condition du tronc, il 
se pourrait que des informations sensorielles (proprioceptives, cutanées, vestibulaires) 
résultant du mouvement du tronc constituent une composante-clé de la synergie 
compensatoire bras-tronc. Nous aborderons dans les pages suivantes les différentes études 
qui ont permis de préciser, jusqu’à un certain point, la contribution de ces systèmes, pour 
enfin mentionner les points qui restent à éclaircir. 
L’implication des systèmes proprioceptif et vestibulaire dans les mouvements du bras 
peut être étudiée, entre autres, en altérant les signaux provenant de ces systèmes (e.g. en 
stimulant les afférences de ces systèmes) ou en regardant comment une lésion de ces 
systèmes affecte la synergie compensatoire bras-tronc. Il faut noter qu’au plan du système 
vestibulaire, le mouvement du tronc utilisé dans ces études stimulerait à la fois les canaux 
semi-circulaires et les otolithes (utricule et saccule). Les cellules ciliées des canaux semi-
circulaires verraient leurs potentiels de récepteur modifiés par l’accélération angulaire de la 
tête dans  le sens du tangage (pitch) vers l’avant, tandis que les cellules ciliées des otolithes 
verraient leurs potentiels modulés par les accélérations linéaires de ce mouvement et par le 
changement dans la position (inclinaison) de la tête par rapport à la direction de la force de 
gravité. Plus spécifiquement, l’utricule contribuerait à informer le SNC du mouvement vers 
l’avant et le saccule, du mouvement vers le bas (Goldberg et Fernandez, 1975, Mayne 1974, 
Jaslow 1979, Buizza et al 1980, Goldberg et Hudspeth 2000). Dans le cas où une légère 
déviation (non demandée dans la tâche) vers la gauche ou vers la droite surviendrait, 
l’utricule contribuerait au codage de cette déviation.  Donc, il est possible que toutes les 
structures vestibulaires aient modifié leur décharge pendant le mouvement du tronc effectué 




Quelques études ont abordé les influences directes et indirectes des afférences 
vestibulaires sur les voies descendantes (voies vestibulofugales : vestibulospinale, vestibulo-
réticulospinale, vestibulocollique et vestibulo-oculaire) qui interviendraient pendant les 
mouvements d’atteinte. Pour stimuler ces voies, la stimulation galvanique vestibulaire a été 
utilisée lors de mouvements du tronc et/ou des mouvements d’un des bras (Bresciani et al 
2002a, Mars et al 2003, Guerraz et al 2003, Day et Reynolds 2005). Chez des sujets normaux 
en position debout, Bresciani et al (2002a) ont montré que l’application de la stimulation 
galvanique vestibulaire bilatérale pendant des mouvements d’atteinte avec le bras (la cible 
était située près de la ligne médiane du sujet, en avant de lui) entraîne une déviation 
significative de la main d’environ 1° du côté de l’anode, même si le tronc n’a pas participé 
au mouvement de la main (la tête avait été stabilisée par un support). Cette déviation est 
apparue significative environ 240 ms après le début de la stimulation et du mouvement. Ceci 
indiquerait que la stimulation galvanique bipolaire bilatérale induirait un signal afférent qui 
serait interprété comme un déplacement de la tête vers la cathode, d’où la réaction inverse du 
sujet pour rétablir une nouvelle « verticalité » en fonction des signaux afférents qui lui 
parviennent; ceci expliquerait la déviation en continu de la position finale de la main pour 
compenser la déviation perçue avec la stimulation galvanique. Des déviations analogues des 
mouvements de la main, liées à la perception de verticalité et en réaction à la stimulation 
galvanique vestibulaire, ont aussi été décrites lors de tâches impliquant des dessins de formes 
exécutés les yeux fermés (Guerraz et al 2003). Le fait que la latence de réponse au niveau 
cinématique ait été relativement longue dans Bresciani et al (2002a) a été interprété comme 
une implication de circuits transcorticaux dans la production de cette réponse. Cette latence 
pourrait aussi indiquer un certain conflit entre les signaux vestibulaires et les signaux 
proprioceptifs, ces derniers signalant, contrairement aux signaux vestibulaires altérés, que le 
corps n’est pas penché significativement d’un côté. Cette situation conflictuelle pourrait 
ralentir l’atteinte du seuil d’excitabilité pour les neurones impliqués au niveau cortical ou 
spinal dans la correction du mouvement, donc ralentir la réponse globale en requérant une 




Lors de mouvements d’atteinte exécutés les yeux fermés et impliquant à la fois le 
tronc et le bras chez des sujets sains, Mars et al (2003) ont montré que la stimulation 
galvanique vestibulaire avait entraîné une déviation involontaire et non détectée par le sujet 
(dans la majorité des cas) à la fois du mouvement du tronc et de la main dans les plans latéral 
et sagittal. Pour le tronc, la stimulation tendait à faire dévier son mouvement en direction de 
l’anode et légèrement vers l’avant. Comparativement aux mouvements d’atteinte exécutés 
sans stimulation, la stimulation galvanique vestibulaire a aussi modifié la position relative de 
la main par rapport au tronc au niveau des angles de l’épaule (abduction-adduction) et du 
coude (flexion-extension), avec des déviations latérale, sagittale et verticale plus grandes au 
niveau de la main (~2.8 cm) qu’au niveau du tronc (~1.5 cm). Les déviations de la main 
étaient parfois opposées à la déviation du tronc, dépendamment de la position droite ou 
gauche de l’anode. Ces éléments indiqueraient que les voies vestibulofugales contribueraient 
non seulement à l’ajustement de l’amplitude et des aspects temporels (vitesse, accélération) 
du mouvement du tronc (Day et Reynolds 2005), mais qu’elles assureraient aussi, d’une 
certaine manière, une coordination efficace entre le bras et le tronc lors de mouvements 
d’atteinte (Mars et al 2003).  
Il faut également noter que des réponses musculaires (dans l’EMG) à une stimulation 
galvanique vestibulaire peuvent non seulement être obtenues avec de longues latences (240-
400 ms; Ivanenko et al 1999, Bresciani et al 2002a, Day et Reynolds 2005), mais aussi avec 
des latences beaucoup plus courtes, en-deçà de 100 ms, dans plusieurs muscles du corps (e.g. 
latence minimale d’environ 30-40 ms pour le triceps brachii et de 55-105 ms pour le soleus; 
Nashner et Wolfson 1974, Baldissera et al 1990, Britton et al 1993, Fitzpatrick et al 1994). 
Ces courtes latences refléteraient le fait que des voies descendantes recevant les signaux 
vestibulaires afférents contactent directement les MNs-α ou interneurones de la moelle 
épinière par des voies vestibulofugales sans passer par des circuits corticaux. Ces voies 
rapides pourraient ainsi contribuer à moduler en continu les réponses des muscles du bras 
lors des mouvements d’atteinte.   
D’autres études ont impliqué des mouvements de pointage avec une perturbation 




doigt au-dessus d’une cible mémorisée pendant que des rotations de 10-60° étaient 
appliquées sur la chaise sur laquelle il était assis (Bresciani et al 2002b, Bresciani et al 2005, 
Guillaud et al. 2006, Blouin et al 2010). Le tronc était ainsi passivement tourné pendant la 
tâche de stabilisation de la position de la main ou de l’atteinte de la cible. Guillaud et al 
(2006) ont montré que les ajustements articulaires produits en réponse à la rotation passive 
du tronc pouvaient être détectés après une courte latence (95 ms en moyenne). Cette latence 
est apparue significativement inférieure aux cas où le sujet devait suivre une cible en 
mouvement en utilisant uniquement la vision (pas de rotation du tronc; la latence 
« oculomotrice » moyenne était alors de 434 ms).  
Concernant spécifiquement les mouvements d’atteinte, d’autres expériences 
(Bresciani et al 2002b) ont évalué l’invariance des trajectoires et la précision de l’atteinte par 
rapport à la cible mémorisée dans différentes conditions du tronc (rotation dans le sens des 
aiguilles d’une montre, dans le sens contraire et pas de rotation) avec un mouvement du bras 
simultané à la rotation de la chaise. La précision de ces mouvements a été comparée à une 
deuxième situation, où la même rotation de la chaise survient d’abord, puis, quand cette 
rotation est terminée, on demande au sujet d’atteindre la même cible mémorisée (Bresciani 
et al 2002b, Bresciani et al 2005). On penserait à première vue que, d’un point de vue 
« computationnel » dans le SNC, corriger en continu une trajectoire volontaire en fonction 
de déplacements passifs sur lesquels nous n’avons pas de contrôle serait plus complexe que 
de produire le mouvement une fois que cette perturbation est terminée. Dans le premier cas, 
la latence (retard de réaction) imputée aux réflexes et la prise en compte computationnelle en 
continu des forces inertielles dues au mouvement passif constitueraient, à première vue, des 
obstacles au maintien de la trajectoire, obstacles qui ne seraient pas présents dans le deuxième 
cas. Aussi, dans le deuxième cas, toujours d’un point de vue computationnel, ceci 
équivaudrait à considérer uniquement le signal sensoriel vestibulaire qui a précédé (lors de 
la rotation passive), sans pression supplémentaire liée à un mouvement volontaire simultané, 
pour mettre à jour, à notre aise, le schéma moteur volontaire prévu ensuite, sans perturbation. 
Cependant, les résultats liés à l’invariance de la trajectoire ne reflètentent pas cet effort 




trajectoires de la main plus marquée et une plus grande précision (le double, environ) dans 
les cas où le sujet devait compenser en continu la rotation de la chaise pendant son propre 
mouvement, comparativement aux cas où la rotation passive précédait le mouvement 
volontaire. Les différences dans la précision des mouvements de la main pourraient 
s’expliquer, selon les auteurs, par des processus différents  dans ces deux cas : une régulation 
en continu des mouvements par une transformation sensorimotrice pour le premier cas vs une 
mise à jour de la représentation interne de l’espace dans un contexte de « navigation » pour 
le second. Ces deux processus utiliseraient les inputs vestibulaires pour ajuster les 
mouvements du bras.  
Bresciani et al (2005) ont aussi montré qu’il était possible de modifier artificiellement 
ce gain de compensation entre le mouvement du bras et le mouvement passif du tronc, en 
changeant graduellement la position de la cible pendant la rotation passive du tronc. Cette 
adaptation, qui pourrait impliquer des circuits corticaux, rappelle ainsi celle qui avait été 
démontrée précédemment avec le réflexe vestibulo-oculaire (Paton 1932); elle évoque ainsi 
une certaine similitude entre les principes gouvernant la compensation des mouvements de 
la tête par rapport au mouvement de l’image sur la rétine et celle liée aux mouvements du 
tronc par rapport aux mouvements du bras (Pigeon et al  2000, Tunik et al 2003). Néanmoins, 
la dissociation établie par Bresciani et al (2005) au plan sémantique entre une « régulation en 
continu par transformation sensorimotrice » et une « mise à jour de la représentation interne 
visuelle de l’espace » dans les mouvements d’atteinte avec déplacement du tronc ne distingue 
pas clairement, en soi, la contribution spécifique des systèmes sensoriels, des voies qui 
seraient impliquées et la structure spatiale (i.e. comment les changements angulaires sont 
calibrés dans l’espace en fonction des inputs sensoriels) et temporelle (i.e. comment 
expliquer la latence observée expérimentalement) des processus computationnels de la 
transformation sensorimotrice qui interviendraient dans ces situations à partir des 
informations vestibulaires.  
Pigeon et al (2003) ont aussi montré que lorsque les sujets doivent produire 
volontairement une rotation du tronc (vitesse ≤ 200°/s) pour atteindre une cible avec la main, 




cible est observée non seulement entre des conditions avec et sans vision, mais aussi lors de 
différentes vitesses (rapide et lente) de mouvements du tronc et de la main. Également, le 
mouvement du tronc a généralement débuté légèrement avant (~75 ms) le mouvement de la 
main et terminé après celui-ci (~425 ms), ce qui indique que le tronc avait le potentiel 
mécanique d’influencer le mouvement de la main durant toute sa durée; son potentiel 
d’influence serait dépendant de sa vitesse angulaire. Aussi, selon ces résultats, le SNC 
n’aurait pas cherché à diminuer les forces de Coriolis en découplant les mouvements du tronc 
et de la main (i.e. qu’il n’a pas impliqué ces segments de manière séquentielle). Les 
invariances spatiales lors de vitesses différentes du tronc montreraient que le SNC compense 
les forces de Coriolis (dues à la rotation du tronc), les forces centripètes et les forces 
d’interaction inertielles générées lors de mouvements volontaires rapides du tronc en rotation 
(équivalente à 1.8 g selon leur modèle). Des forces d’interaction devraient aussi être 
compensées lorsque les mouvements du tronc se font vers l’avant, en position assise (e.g. 
Adamovich et al 2001, Rossi et al 2002, Raptis et al 2007); ces mêmes forces ne devraient 
pas, en elles-mêmes, provoquer leur contraire, soit des changements angulaires à la base de 
la coordination compensatoire bras-tronc (par contre, les forces inertielles pourraient faire 
intervenir des réflexes résistant aux déviations induites par les forces dépendantes de la 
vitesse). De plus, on note que l’invariance des trajectoires observée par Pigeon et al (2003) 
sans vision chez des sujets normaux indique que les signaux visuels ne seraient pas 
nécessaires pour produire ces forces de compensation. Le fait que les sujets déafférentés aient 
besoin de la vision pour compenser les forces d’interaction indiquerait, selon Pigeon et al 
(2003), que les informations proprioceptives influenceraient normalement la commande 
descendante chez les sujets normaux afin de produire les changements articulaires 
nécessaires pour contrer les forces d’interaction et maintenir des trajectoires de la main quasi-
rectilignes ou peu courbées lors de l’implication du tronc. 
 Par le fait même, il est important de souligner que, dans toutes ces études impliquant 
soit la stimulation galvanique vestibulaire soit les rotations passives du tronc, un autre 
système sensoriel que le système vestibulaire pouvait contribuer à moduler en parallèle les 




les mouvements d’atteinte en position assise, les inputs proprioceptifs pouvant contribuer à 
la coordination bras-tronc pourraient provenir du cou (Guerraz et al 2003), du tronc et des 
muscles entourant la hanche (Mars et al 2003), par exemple. La flexion du tronc au niveau 
de la hanche produirait des signaux proprioceptifs qui pourraient contacter les MNs des 
muscles du bras et qui, à eux seuls ou en combinaison avec les inputs vestibulaires, pourraient 
être à la base de la coordination compensatoire bras-tronc. Les travaux de Mittelstaedt (1992, 
1995) ont aussi montré qu’il existe des gravicepteurs dans les viscères abdominales qui 
pourraient informer le SNC de rotations du corps. D’autres études (Lackner 1988, Ivanenko 
et al 1999a, Ivanenko et al 1999b, Ivanenko et al 2000) ont montré que la posture et des 
mouvements du corps, comme la marche, pouvaient être influencés avec une latence 
relativement courte (minimum d’environ 100 ms) par la vibration des muscles du cou, d’une  
manière qui dépendait de la tâche exécutée par le sujet (e.g. inclinaison vers un côté lors 
d’une tâche posturale ou augmentation de la vitesse de marche sur un tapis roulant). Bien que 
la vibration des muscles produise des signaux très « artificiels » dans le SNC, qui peuvent 
parfois entraîner un mouvement illusoire vers des positions inatteignables volontairement 
(Craske 1977, Gandevia 1985), il demeure que ces études ont aussi démontré que les 
influences proprioceptives peuvent avoir des effets relativement larges et rapides sur 
l’activité musculaire. Le SNC pourrait alors considérer que ces signaux sont générés par un 
changement global de l’orientation du corps (Massion 1992).  
Plusieurs chercheurs (Andersen 1993, Salinas et Abbott 1995, Ivanenko et al 1999) 
ont rappelé que les informations vestibulaire et proprioceptives (e.g. celles provenant du cou, 
des membres supérieurs et inférieurs et de l’abdomen) sont produites dans des référentiels 
différents (e.g. centrés sur la position de la tête pour les signaux vestibulaires vs la position 
des membres pour les signaux proprioceptifs); par conséquent, les interactions 
multisensorielles à la base des ajustements moteurs liés à la posture ou au mouvement ne 
pourraient être représentés par une simple convergence d’inputs sensoriels de modalités 
différentes, mais qu’elles devraient faire intervenir des transformations au niveau des 




Afin de déterminer si les informations proprioceptives sont essentielles au 
fonctionnement de la coordination compensatoire bras-tronc, Tunik et al (2003) ont étudié 
les mouvements d’atteinte produits par deux patients déafférentés au niveau proprioceptif, 
qui avaient perdu toute sensation kinesthésique et cutanée en-dessous du nez à la suite de 
d’épisodes de Guillain-Barré39 occasionnant une démyélinisation extensive des fibres 
sensorielles périphériques de large diamètre. Malgré cette démyélinisation étendue, ces 
patients pouvaient tout de même disposer d’informations vestibulaires.   
Le paradigme de blocage du tronc a là aussi été utilisé pour bloquer le tronc de 
manière inattendue au début du mouvement du bras. De manière générale, la variabilité des 
trajectoires de la main chez ces patients était supérieure à celles des sujets sains. Leurs 
activités EMG étaient excessives et erratiques, avec une co-contraction omniprésente, des 
profils de vitesses fortement asymétriques et des problèmes de stabilisation de la position de 
la main près de la cible (voir aussi Sainburg et al 1993, 1995, Cooke et al 1985, Forget et 
Lamarre 1987, Ghez et al 1995, Gordon et al 1995). Malgré cela, ces patients ont réussi, 
jusqu’à un certain point, à garder une invariance spatiale, i.e. une invariance dans la 
trajectoire de la main et des profils de vitesse de la main relativement semblables dans les 
deux conditions du tronc (libre ou bloqué de manière inattendue). Cette invariance était 
particulièrement marquée pour les cibles situées du côté ipsilatéral à la main testée. En traçant 
les profils des changements angulaires dans les deux conditions du tronc, il est aussi apparu 
que les ajustements à la base de cette coordination compensatoire ont été exécutés après une 
latence semblable à celle observée chez les sujets sains (i.e. que la divergence des profils 
d’angles est survenue environ 50 ms après la divergence des profils de vitesse des 
mouvements du tronc). Cette expérience a permis de montrer que, bien que les informations 
proprioceptives contribuent à la précision du mouvement d’atteinte de la main et à la 
production d’activités EMG plus coordonnées et efficaces, elles ne sont pas les principales 
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étaient pratiquement toutes décimées chez ces patients; les sensations de douleur et de température, provenant 
des fibres de calibres inférieurs sont encore présentes (à la limite de la normalité) tout comme les nerfs moteurs. 
Les réflexes d’étirement et de délestage n’étaient pas détectables. Une description clinique et une liste 
comprenant quelques articles scientifiques sur un des patients (GL) peuvent être consultés sur le site internet 




sources de la synergie compensatoire bras-tronc. Par conséquent, Tunik et al ont émis 
l’hypothèse que si les signaux proprioceptifs n’étaient pas la source principale de cette 
compensation, alors le système vestibulaire devrait permettre d’évoquer des signaux en lien 
avec le mouvement de la tête, qui réguleraient l’implication du tronc dans les mouvements 
de la main, autant dans la phase d’initiation que dans la phase de maintien de la position ou 
dans l’ajustement de la coordination compensatoire bras-tronc.  
Un autre élément qui supporte cette hypothèse est que Blouin et al (2010) ont montré 
que, lors de rotations passives du tronc, un patient déafférenté (sans proprioception à partir 
du nez mais avec un système vestibulaire fonctionnel) a présenté des réponses EMG dans les 
bras en réaction aux rotations; ces réponses arrivaient avec une latence (162 ms) relativement 
rapprochée de la moyenne vue chez les sujets sains (167 ms), suggérant également que ces 
réponses musculaires compensant les mouvements du tronc auraient une origine vestibulaire. 
Cette latence ne pouvait être écourtée si on disait à l’avance au sujet de quel côté allait se 
produire la rotation, minimisant, du coup, l’influence possible de facteurs cognitifs dans cette 
activité de compensation du mouvement du tronc. 
On remarque une certaine différence dans les latences des changements articulaires 
mesurées lors des études avec le paradigme du blocage du tronc (50-100 ms en moyenne; 
Adamovich et al 2001 et Rossi et al 2002) et celle de Blouin et al (2010; 167 ms pour les 
sujets sains). Cette différence pourrait être due à la nature de la tâche : les mouvements du 
tronc sont passifs dans Blouin et al mais actifs dans le paradigme du blocage du tronc. Les 
études utilisant la stimulation galvanique vestibulaire ont aussi montré que les réponses 
musculaires pouvaient varier de manière très importante en fonction de la tâche, de la position 
du sujet et des conditions de l’environnement. Par exemple, les réponses de courte et 
moyenne latence peuvent être augmentées lorsque le sujet se trouve sur une surface inégale 
ou instable, mais diminuer significativement ou même disparaître complètement lorsque 
celui-ci se tient debout ou que son tronc est stabilisé (Fitzpatrick et al 1994). En position 
assise, ni la stimulation galvanique, ni la vibration des muscles du cou n’induisent de 
réponses dans les muscles des jambes (Smetanin et al 1993, Fitzpatrick et al 1994). Ainsi, les 




intervenir des influences pré-mouvement de circuits descendants sur les voies 
vestibulomotrices, qui pourraient augmenter la sensibilité de ces voies relativement rapides 
par une dépolarisation subliminale. Cette dépolarisation subliminale pourrait, par contre, être 
moins fréquente dans les situations de mouvements passifs du tronc (voir aussi le chapitre IV 
de cette thèse - Discussion). Aussi, dans une perspective plus technique, il semblerait que le 
point de référence pour commencer à calculer les latences soit différent entre les deux types 
d’études. Dans le paradigme du blocage du tronc, le calcul de latence débutait où les courbes 
des différentes conditions du tronc commençaient à diverger et non au début du mouvement 
de la main, tandis que dans les conditions de rotations passives, il semblerait que le calcul 
était fait à partir du moment où la commande (électromécanique) de rotation était déclenchée. 
Dans ce second cas, l’inertie du système pourrait entraîner une certaine hystérèse, retardant 
un peu la rotation effective et la stimulation des appareils vestibulaires des sujets.   
Les résultats de Tunik et al (2003) et de Blouin et al (2010) pointent fortement vers 
une implication majeure du système vestibulaire dans la coordination compensatoire bras-
tronc. Cependant, cette déduction demeure indirecte; elle nécessiterait une démonstration 
plus directe de l’implication du système vestibulaire dans la modulation de ces activités 
musculaires. Afin de confirmer cette hypothèse et exclure la possibilité que les réponses 
observées proviennent de réponses mécaniques (forces d’interaction et inertielles, 
perturbations induites par le mouvement du tronc sur le mouvement du bras, voir chapitre 
IV) ou de réflexes spinaux plus longs évoqués en réaction à la perturbation mécanique du 
tronc chez les sujets disposant de signaux proprioceptifs, il était nécessaire de déterminer si 
les patients vestibulodéficients (au moins unilatéralement) avec un système proprioceptif et 
cutané normal présentent une coordination compensatoire bras-tronc semblable ou inférieure 
à celle des personnes sans lésion vestibulaire. Dans l’article 1 de cette thèse (Raptis et al 
2007), nous avons donc comparé les mouvements d’atteinte bras-tronc et de stabilisation 
d’une position de la main dans l’espace lors de mouvements du tronc chez des sujets sains et 
des patients vestibulodéficients. Les patients vestibulodéficients avaient subi une lésion 
vestibulaire unilatérale complète après résection d’un neurinome acoustique. Il faut aussi 




les sujets peuvent avoir influencé leur stratégie lors des tâches utilisées; par conséquent, 
l’influence des informations vestibulaires et proprioceptives sur l’adaptation des 
changements articulaires dans le bras peut montrer une variabilité interindividuelle. Nous 
mentionnerons spécialement dans nos expériences le cas d’un ex-pilote, qui a montré une 
hypercompensation du mouvement du tronc lors des tâches d’atteinte et de stabilisation. Cette 
hypercompensation singulière pourrait refléter plusieurs éléments qui influenceraient la 
synergie compensatoire bras-tronc : une stratégie d’anticipation de l’effet du mouvement du 
tronc sur celui de la main, une hypersensibilisation du système vestibulaire restant, une 
sensibilisation relativement aux informations proprioceptives. Ces points seront discutés plus 
en détails dans le chapitre IV (Discussion générale). Dans la prochaine section, nous 
aborderons les éléments théoriques à la base du choix des méthodes utilisées dans notre 
deuxième article (Raptis et al 2010), qui contrastent avec celles du premier article, en liant le 
tout avec les modèles de contrôle moteur discutés précédemment. 
 
Approches par méthodes causales : études animales de microstimulation et 
resetting postural dans le contrôle moteur 
Comme présenté dans la section sur les approches basées sur le codage des variables 
cinétiques et cinématiques (p.29), les liens mathématiques entre les décharges neuronales et 
certaines variables du mouvement (direction, trajectoire, vitesse, accélération, force, tension 
du muscle, angle de l’articulation, posture) ont été élégamment illustrés dans plusieurs cas. 
Cependant, nous avons également mis en évidence que l’interprétation de telles associations 
doit se faire avec beaucoup de prudence étant donné la limite suivante : les corrélations entre 
une décharge neuronale et une variable de nature cinétique ou cinématique ne sont pas 
suffisantes pour établir un lien causal entre les données corrélées.  
Aussi, au plan des manipulations expérimentales, ce paradigme impliquerait des 
contraintes temporelles qui restreindraient fortement les conclusions pouvant être tirées, 
puisqu’un nombre trop limité de mouvements simples et de positions physiques est alors testé 




corrélations se sont montrées significatives dans le cadre d’une position de départ ou d’un 
plan donné, mais qu’elles devenaient pratiquement nulles lorsqu’on changeait la position de 
départ ou le plan du mouvement. Un autre exemple exposant une limite semblable est celui 
des études ayant montré que, même si certaines cellules présentent une décharge liée à la 
direction lors d’un mouvement partant d’une position donnée, ce « codage de la direction » 
peut ne pas être généralisable pour toute l’amplitude biomécanique de ces articulations 
(Aflalo et Graziano 2006, Caminiti et al 1990). Ainsi, bien que les corrélations évoquent la 
possibilité d’un lien entre des variables neuronales et liées au mouvement, elles ne permettent 
pas de généraliser concernant un principe de contrôle. Ces limites dans l’interprétation des 
corrélations, avec une variabilité des niveaux de corrélation selon la tâche, jettent un doute 
sur l’hypothèse d’une programmation neuronale directe de variables externes liées au 
mouvement. Aussi, l’apprentissage peut modifier la représentation (codage) d’un neurone 
donné (Nudo et al 1996) et l’organisation corticale somatotopique et topographique des 
mouvements dans les différentes aires motrices (Aflalo et Graziano 2006). Cependant, les 
études corrélationnelles ne permettent pas d’expliquer comment ces changements de codage 
d’un neurone donné sont sous-tendus par des modifications des calculs de « pré-
programmation» des variables du mouvement. 
Étant donné les limites précédemment exposées, il était nécessaire d’étudier avec un 
autre point de vue comment le système nerveux central (SNC) et les voies descendantes 
agissent sur l’activité musculaire et sur les variables du mouvement. Dans cette optique, nous 
avons pris en considération les résultats obtenus lors de microstimulations intracorticales 
chez les singes et de stimulations magnétiques transcrâniennes (TMS) chez les humains. 
Nous pouvons rappeler les études de Fritsch, Hitzig et Ferrier (Fritsch et Hitzig 1870, Ferrier 
1873, 1875, 1886, Hitzig 1900), qui ont stimulé électriquement le cortex cérébral de 
mammifères pour provoquer des mouvements dans la partie controlatérale du corps. En fait, 
plusieurs chercheurs ont ainsi tenté d’éclaircir le lien causal entre l’activation électrique 
d’une zone du cerveau et les modifications de la configuration du corps liées à cette 
activation. Des études de microstimulation de très courte durée (pulses simples à durée de 




cortex moteur primaire (M1), chacun des sites de M1 et du cortex pré-moteur (PM) agit 
habituellement sur plusieurs muscles différents, en augmentant ou en diminuant leur activité 
(Cheney et al 198540). De plus, la représentation d’un muscle donné du corps est relativement 
fragmentée entre plusieurs sites corticaux et entremêlée avec la représentation de muscles de 
la même articulation ou d’articulations plus ou moins rapprochées, à la fois chez l’humain et 
chez différents modèles animaux (Donoghue et al 1992, Schneider et al 2001, Park et al 
2001). Cette connectivité multi-musculaire constituerait la base neuronale appuyant le 
concept de synergie musculaire ou fonctionnelle.  
Chez le macaque, bien que M1 soit l’aire comprenant le plus de corticomotoneurones, 
des cortex moteurs « non primaires » (PM, SMA, CMA) présenteraient aussi des projections 
directes sur des MNs spinaux. Au niveau des circuits spinaux, les aires M1, PM, SMA et 
CMA formeraient des patrons de connexions complexes se chevauchant (Dum et Strick 
1991,1996; Lemon et al 2002, Maier et al 2002, Boudrias et al 2010), ce qui ne permet 
d’assigner une stratégie de contrôle spécifique et distincte à chacune de ces aires. En utilisant 
l’IRMf à haute résolution chez l’humain, Meier et al (2008) ont spécialement montré 
l’étendue des représentations des différents segments du bras, leur grande superposition et, 
simultanément, la fragmentation des sections d’aires de M1 impliquées dans les mouvements 
du bras, ce qui contredit la vision « somatotopique » traditionnelle chez l’humain. Bien que 
les connaissances anatomiques et neurophysiologiques soient de plus en plus détaillées 
concernant les voies motrices, il reste donc encore à éclaircir comment les mouvements pluri-
articulaires sont organisés en un tout cohérent par ces différentes aires corticales (Schieber 
et Hibbard 1993, Donoghue et al 1992, Graziano et al 2002a, b). 
                                                 
40 Cheney et al (1985) sont arrivés à ces conclusions à travers les méthodes de spike-triggered averaging (spike-
TA; un procédé de moyennage visant à déterminer le champ récepteur du neurone, en termes de muscles activés, 
en fonction de sa décharge naturelle) et du stimulus-triggered averaging (stimulus-TA; un moyennage de la 
réaction musculaire – activation ou inhibition - suivant une impulsion électrique exogène sur les neurones en 
question). Il est intéressant de noter que, dans certains cas, les résultats obtenus avec spike-TA et stimulus-TA 
ont divergé : p. ex., par la technique de spike-TA, il était observé que certains neurones étaient actifs lors de 
certains mouvements, mais leur stimulation (stimulus-TA) ne provoquait pas de changement dans l’activité 
musculaire. Cette divergence indiquerait possiblement des décharges liées à des processus sensoriels dans M1, 
ou une dissociation entre les commandes de contrôle descendantes et les outputs moteurs (EMG, position, 




Concernant le membre supérieur, Graziano et al (2002a, b, 2004) ont effectué 
plusieurs expériences en utilisant des durées de stimulation électrique plus longues que celles 
des études précédemment citées41, consistant en des pulses consécutifs appliqués pendant 
une période d’environ 0,5 s. Cette durée de stimulation était justifiée, selon eux, puisqu’elle 
s’approchait du temps de réalisation d’un mouvement normal, contrairement aux pulses 
électriques simples. Ainsi, en stimulant le cortex moteur chez des macaques éveillés ou sous 
anesthésie, ces chercheurs ont remarqué que la surface corticale montrait une organisation 
générale en « carte topographique » (haut/milieu/bas de l’espace autour du corps, position 
ipsilatérale/centrale /controlatérale) des postures finales vers lesquelles le bras et la main se 
dirigeaient. Chacune des postures finales provoquées comportait une configuration 
spécifique des articulations du membre supérieur. Les microstimulations de 0,5 s ont 
engendré des mouvements complexes mais naturellement coordonnés et ayant une 
signification comportementale évidente42. Parmi ces mouvements, les auteurs rapportent des 
mouvements d’atteinte, de préhension ("grip"), d’évitement d’un objet à proximité ou de 
défense (paume ouverte ou ramenée en arrière du dos), couplés quelquefois à des 
mouvements de la face (ouverture/fermeture des yeux et de la bouche, grimaces), des épaules 
ou du membre inférieur. La position finale atteinte dépendait du site de stimulation 
intracortical. En fait, la posture finale restait systématiquement la même pour toutes les 
stimulations faites à un même site cortical, malgré que la position et l’activité EMG initiales 
du membre supérieur aient été variées par les chercheurs. L’activité EMG générée était donc 
dépendante du contexte initial par rapport à une position « finale » déterminée par la 
stimulation. Des pulses simples ont aussi été appliqués sur les mêmes sites corticaux 
(Graziano et al 2004). Dans ces cas, la courte stimulation de ces sites a produit une petite 
activité musculaire qui dépendait de la position de départ. Lorsque la position de départ se 
trouvait davantage éloignée de la position « finale » (i.e. obtenue dans le cadre de la 
stimulation longue), la stimulation courte produisait une bouffée d’activité musculaire plus 
                                                 
41 Par exemple, des durées de stimulation électrique allant de fractions de ms (pulses simples) à quelques 
dizaines de ms (pulses répétés, trains) ont été utilisées dans Cheney et al 1985, Donoghue et al 1992, Schneider 
et al 2001, Park et al 2001. 
42 Par opposition aux stimulations de courte durée, qui entraînent des secousses musculaires de très courte durée 




forte que lorsque la position initiale se trouvait rapprochée de la position « finale » 
précédemment évoquée. Ainsi, à chacun des sites corticaux stimulés dans leurs expériences, 
la microstimulation n’aurait pas spécifié un ensemble d’activités musculaires spécifiques. 
Les contractions engendrées dépendaient plutôt de la position initiale dans un contexte 
vraisemblable de spécification d’une configuration finale du corps. Lorsqu’un obstacle a été 
placé au travers d’une trajectoire habituellement évoquée, le bras du singe éveillé n’a pas 
contourné l’obstacle, mais a exercé une force isométrique sur celui-ci pendant toute la durée 
de la stimulation.   
Ces résultats suggèrent qu’un mécanisme commun serait à l’origine autant des 
patrons EMG produisant une trajectoire de l’effecteur que de ceux liés à l’exertion d’une 
force isométrique par le membre. La carte corticale des positions finales de la main 
engloberait l’espace péri-personnel entier de l’animal, à condition que l’on y inclue 
l’ensemble des représentations du membre supérieur traditionnellement séparées (Fulton 
1938) dans les aires M1 et PM. Selon Graziano et al (2002a,b), l’aire M1 mettrait davantage 
d’emphase sur la localisation de la main dans l’espace central (concept de fovéa manuelle) 
et dans les postures de manipulation poignet-doigts, tandis que l’aire PM mettrait en évidence 
d’autres régions de localisation manuelle, tels une position de préhension près de la bouche 
et des mouvements d’atteinte vers l’espace latéral. Les résultats de Graziano impliquent 
principalement que le « resetting » postural formerait la base de la production du mouvement. 
Si on se réfère au modèle λ de contrôle moteur43, cette reconfiguration posturale dirigée par 
les voies supraspinales (e.g. corticospinales, rubrospinales, vestibulospinales, 
réticulospinales, tectospinales) pourrait résulter de changements coordonnés dans les seuils 
d’activation musculaire (Feldman et Orlovsky 1972, Feldman 1986, Raptis et al 2010) qui, 
ensemble, représenteraient une image géométrique interne du corps : sa configuration de 
référence (St-Onge et Feldman 2004).  
Certaines critiques ont été exprimées concernant la validité des stimulations corticales 
de longue (ex. 0,5 s) durée, affirmant que celles-ci produiraient une dispersion passive et 
                                                 




active de courant trop importantes, et donc, des patrons de mouvements « non 
physiologiques » (Strick 2002). En d’autres mots, ces critiques affirment que les stimulations 
longues ne permettent pas de bien isoler les fonctions motrices du cortex. La dispersion 
passive serait liée au fait que le champ électrique produit par l’électrode activerait des 
neurones situés non seulement à la pointe de celle-ci, mais aussi dans un certain volume 
avoisinant l’électrode, déterminé par la résistance de l’environnement cellulaire. La 
dispersion active est liée à la transmission neuronale par l’intermédiaire des axones des 
neurones stimulés, dans les réseaux neuronaux impliquant ces neurones. Entre les deux types 
de dispersion mis en cause, la dispersion active apparaît moins controversée que la dispersion 
passive.  
Selon Graziano, la dispersion active n’est pas un artefact à éviter, mais le but de la 
technique de stimulation; elle testerait une fonction motrice d’une manière plus réaliste au 
plan physiologique et ses résultantes montrent une signification comportementale évidente, 
les mouvements produits faisant partie du répertoire d’action habituel de ces animaux 
(mouvement d’atteinte, d’évitement, de préhension, de défense). En effet, un neurone n’est 
pas responsable, à lui seul ou via ses connexions directes avec la moelle épinière, d’une action 
motrice. Le mouvement évoqué par des stimulations plus longues est lié à l’activation de 
circuits interconnectés - corticaux, sous-corticaux et spinaux, directs et indirects, avec des 
variations d’activité dépendantes du contexte de la posture initiale et des éléments de 
l’environnement - qui sont normalement impliqués dans un mouvement de durée moyenne; 
ce mouvement évoqué par des stimulations plus longues n’est donc pas la résultante 
« artificielle » d’actions mono- et di-synaptiques, qui sont principalement provoquées par un 
pulse simple de faible intensité (cf. Strick 2002). Concernant la diffusion passive, Graziano 
rappelle aussi les résultats obtenus par Capaday et al (2011), qui ont montré qu’il existe un 
réseau de neurones transmettant l’excitation horizontalement (interactions latérales, 
Schneider et al 2002) dans le cortex, sur une superficie d’environ 7 mm2 autour du point 
d’activation, ce qui avoisinerait l’espace d’influence « horizontal » des stimulations 




Chez l’humain, des stimulations électriques du cortex moteur réalisées chez des 
patients épileptiques dans un contexte opératoire ont permis d’illustrer des « cartes motrices » 
(homoncules moteur) rappelant les résultats obtenus chez les animaux. Ainsi, des secousses 
musculaires étaient évoquées préférentiellement au niveau de la face, du tronc, des membres 
supérieurs ou inférieurs lorsqu’un courant électrique traversait certains points corticaux 
(Penfield 1967, Jasper et Penfield 1954, Penfield et Boldrey 1937, Penfield and Rasmussen 
1950, Penfield 1954, Woolsey et al 1979). 
Nous avons également mentionné les expériences impliquant la stimulation 
galvanique vestibulaire (voir les sections précédentes concernant les voies vestibulomotrices 
et le paradigme du blocage du tronc), visant à déterminer de manière causale l’influence 
d’une altération des signaux vestibulaires dans les mouvements du bras et du tronc. Au niveau 
cortical, la stimulation électrique directe sur le crâne a aussi été expérimentée chez l’humain 
sain, en dehors du contexte opératoire (Rothwell 1991). En 1980, Merton et Morton ont 
utilisé la stimulation électrique transcrânienne en pulses simples (2000-3000 V, intensité 
d’environ 1 A, constante de temps de 50 μs) au-dessus du cortex visuel et induit des 
phosphènes chez des sujets sains. Contrairement aux études précédentes en neurochirurgie 
qui utilisaient des stimulations continues (trains), Merton et Morton (1980) ont ainsi stimulé 
le scalp avec une seule décharge intense44 provenant d’un condensateur. Les décharges 
transcrâniennes en pulses simples appliquées au-dessus du cortex moteur ont permis 
d’induire des secousses musculaires élémentaires (twitch) controlatéralement avec une 
latence d’environ 20 ms pour les muscles de la main et 40 ms pour les muscles des jambes, 
ce qui correspondrait à une activation d’axones rapides corticospinaux. Les travaux 
d’Amassian et al (1987) et de Day et al (1987) ont montré que le seuil électrique d’évocation 
de la première secousse musculaire suivant ce pulse (onde de type « D ») ne dépendait pas 
de l’activité volontaire du sujet, ce qui indiquerait que cette réponse provient d’une 
dépolarisation du neurone après le cône axonal, à deux nœuds de Ranvier ou plus du corps 
cellulaire (Rothwell 1997; ou même près de la décussation pyramidale pour les hautes 
                                                 
44 Les stimulations continues à cette échelle d’intensités ont été écartées, puisqu’elles provoquaient très 




intensités de stimulation, Rothwell et al 1994) et que cette réponse musculaire n’est pas liée 
à l’excitabilité des neurones corticaux, mais à celle des circuits sous-corticaux et spinaux. 
Les réponses évoquées après l’onde D (ondes de type « I ») peuvent cependant être 
accentuées par une contraction volontaire (Di Lazzaro et al, 1998, 2004, 2008), ce qui indique 
que la stimulation électrique transcrânienne agit également sur les structures neuronales 
précédant le cône axonal et que l’excitabilité du cortex influence les réponses à cette 
stimulation, avec une latence légèrement plus longue (les bouffées des ondes I arrivent 
environ 1-7 ms après l’onde D au niveau cervical, Di Lazzaro et al 2008). Les activités 
musculaires évoquées par la stimulation électrique transcrânienne, par leur durée (environ 5-
20 ms pour les ondes D et I dans l’EMG), pourraient donc impliquer non seulement des 
connexions monosynaptiques, mais aussi oligosynaptiques et des projections propriospinales 
(Gracies et al 1994, Rothwell 1997).   
Ce qui a surtout été retenu du protocole de stimulation électrique transcrânienne de 
Merton et Morton, cependant, est qu’il s’agit d’une technique très inconfortable, qui entraîne 
la contraction de muscles dans le scalp et la stimulation des fibres nociceptives, à cause des 
courants de surface générés par les électrodes placées sur la peau. La douleur associée à ce 
type et, particulièrement, cette intensité de stimulation électrique constitue donc une barrière 
de taille pour son utilisation plus étendue, spécialement dans un cadre clinique. La résistance 
électrique de la boîte crânienne est en cause : si on applique un courant directement sur le 
crâne, celui-ci est fortement atténué une fois qu’il atteint la matière grise. Ainsi, pour réussir 
à activer les neurones du cortex moteur et provoquer une réponse visible dans l’EMG, une 
forte intensité de courant est alors nécessaire.  
L’arrivée de la technique de stimulation magnétique transcrânienne (transcranial 
magnetic stimulation, TMS), avec les travaux de Barker et al (1985a,b), a permis d’envisager 
l’utilisation d’une technique « causale » et de stimulation non douloureuse pour les 
recherches concernant le contrôle moteur et les voies descendantes chez l’humain (voir 





La stimulation magnétique transcrânienne 
Depuis les travaux de Faraday concernant l’électromagnétisme (années 1830), 
plusieurs chercheurs ont tenté de produire des courants électriques dans le cerveau par 
l’intermédiaire de stimulations magnétiques. Dès 1896, d’Arsonval réussit à provoquer des 
magnétophosphènes45 chez l’humain en modifiant le champ magnétique produit par une large 
bobine encerclant la tête des sujets46 (Fig. 6). Cependant, il faut noter que les courants 
traversant les bobines de stimulation47 de l’époque étaient encore relativement faibles. Ceci 
implique que les champs magnétiques induits par ces courants (maximum d’environ 0,15 T) 
auraient été, en fait, insuffisants pour engendrer des courants significatifs dans le cerveau; ils 
n’auraient pas stimulé suffisamment les neurones du cortex visuel de manière à causer des 
phosphènes. En effet, des travaux ultérieurs ont démontré que les magnétophosphènes 
générés par la technique de d’Arsonval proviendraient d’une stimulation des neurones de la 
rétine, ces derniers étant électriquement plus excitables que ceux du cortex visuel (Barlow et 
al 1947, Marg 1991). 
 
 
                                                 
45 Un phosphène est une sensation de lumière produite par un stimulus non lumineux. Cette sensation peut être 
induite par un pulse magnétique ou une stimulation électrique transcrânienne générées au-dessus du cortex 
visuel ou près des yeux (Marg 1991). 
46 Noter que la bobine ne touchait pas à la tête du sujet, donc le courant ne passait pas directement de la bobine 
au crâne. 
47 Des courants continus (ON-OFF) et alternatifs ont été utilisés dans les premières études, avec une différence 
de potentiel d’environ 110 V (Marg 1991). 
Fig. 6 : Un des premiers appareils de 
stimulation magnétique, fabriqué par le 
groupe de d’Arsonval (1896).  
Le courant alternatif a traversé la bobine 
de stimulation entourant le sujet et induit 
un champ magnétique, ce qui aurait 
provoqué un magnétophosphène. (figure 





Depuis les travaux de d’Arsonval, plusieurs avancées technologiques ont permis 
d’augmenter l’efficacité de la stimulation magnétique transcrânienne: 1) l’utilisation de 
condensateurs fortement chargés par Bickford et Fremming (1965), puis par Barker et al 
(1985), a permis d’augmenter la puissance de l’impulsion produite dans le circuit48, donc 
d’accroître l’intensité des courants49 traversant les bobines de stimulation et les champs 
magnétiques50 induits par ces courants, 2) les condensateurs ont été couplés à des 
interrupteurs spécialisés (thyristors; voir le circuit de la Fig. 7, Jalinous 1991, 1998), qui ont 
permis une montée plus rapide et unidirectionnelle du courant et du champ magnétique dans 
la bobine, ce qui peut induire plus de courants dans le cerveau, 3) le développement de 
bobines plus petites51, avec un design favorisant une stimulation plus focale (e.g. en forme 
de 8) ont permis de restreindre les impacts spatiaux des stimulations magnétiques à certaines 
aires ou sections d’aires du cerveau (Cohen 1984, Marg 1991, Jalinous 1991, 1998).  
Barker, Polson, Merton et Morton, en Angleterre, ont été les premiers chercheurs à 
démontrer qu’il est possible de provoquer des magnétophosphènes en stimulant le cortex 
visuel (et non les neurones rétiniens, comme dans le cas de d’Arsonval). De plus, en 
positionnant la bobine au-dessus du cortex moteur ou de nerfs périphériques, ils ont évoqué 
des réponses musculaires de manière indolore chez des sujets sains (Polson et al 1982, Barker 
et al 1985ab). La première application clinique de cette méthode de stimulation a consisté à 
démontrer que la latence de conduction entre le cortex et les muscles était augmentée pour 
les patients avec sclérose en plaques (Barker et al 1987). Les prototypes des bobines et des 
                                                 
48 Le stimulateur Magstim 200 qui a été utilisé dans l’article du chapitre III de cette thèse (Raptis et al 2010), 
permet d’emmagasiner jusqu’à 2,8 kV dans le condensateur et de dégager une puissance allant jusqu’à environ 
5 MW pendant la phase de décharge (Jalinous 1998). 
49 Avec le Magstim 200, le courant traversant la bobine peut atteindre 8 kA (fig.8). 
50 La bobine utilisée dans l’article du chapitre III avait une configuration en forme de 8, avec un angle de 110° 
entre ses deux boucles de 70 mm de diamètre (type double-cône). Chacune des boucles comportait 10 tours de 
fil conducteur en cuivre et son inductance était de 18.9 μH (Magstim). Le condensateur avait une capacité de 
200 μF (Hoeft et al 2008). Ces caractéristiques permettraient, à puissance maximale du stimulateur (100 %), de 
produire pic de 1,49 T (selon les données fournies par Magstim). D’autres modèles de stimulateur et de bobines 
modernes peuvent aller jusqu’à près de 5 T (Jalinous 1998).  
51 Le diamètre actuel des boucles des bobines de stimulation varie entre 2,5 - 10 cm, les boucles les plus petites 





stimulateurs développés par ces chercheurs ont ensuite constitué les bases des modèles 
commercialisés plus tard par Magstim et Digitimer (Marg 1991).  
Les techniques actuelles de stimulation magnétique transcrânienne permettent de 
stimuler le cerveau de manière indolore et non invasive (i.e. sans faire un trou dans le crâne; 
voir la bobine utilisée dans notre étude en Fig. 9, ses courbes caractéristiques en Fig. 8 et le 
circuit en Fig. 752). Chez l’humain, lorsqu’elle est utilisée selon les normes (Chen et al 1997, 
Wassermann 1998, Rossi et al 2009), la TMS ne provoque pas d’effets secondaires notables 
à court et à long terme, sauf dans de rares cas53.  
L’appareil de TMS comprend deux structures essentielles reliées par un câble 
conducteur : un condensateur fortement chargé (placé dans le stimulateur) et une bobine de 
stimulation entourée d’une gaine isolante.  
 
 
   
                                                 
52 Figure utilisée sous licence de Creative Commons (creativecommons.org/licenses/by-nc-
sa/3.0/deed.en_US#) 
53 Aucun effet indésirable n’a été noté à long terme. Dans les cas où la stimulation consiste en des pulses simples 
ou des pulses répétés à basse fréquence, des effets secondaires à court terme peuvent apparaître dans de rares 
cas. En général, des stimulations répétées à f ˂ 5 Hz, soutenues pendant quelques secondes et près du seuil 
moteur ont été utilisées sans évoquer de réactions indésirables (pour les détails méthodologiques, consulter 
Wassermann 1998). Les effets secondaires rapportés dans la littérature comprennent principalement une 
certaine fatigue temporaire (quelques heures) après plusieurs centaines de stimulations. De rares cas de légers 
maux de tête de courte durée ont aussi été notés. La TMS est généralement déconseillée chez des sujets 
épileptiques ou avec de larges lésions cérébrales, afin de ne pas prendre le risque de déclencher une crise 
épileptique (Hömberg et Netz 1989, Steinhoff et al 1993, Jennum et al 1994, Wassermann 1998, voir formulaire 
de consentement de notre étude en annexe III). 
Fig. 7 : Schéma simplifié d’un circuit électrique de stimulateur magnétique moderne à impulsions 
simples.  





   
 




Fig. 8 : Courbes du décours temporel des courants 
et des champs magnétiques induits par le 
stimulateur magnétique, adaptées pour le modèle 
de bobine (double-cône avec boucles de 70 mm de 
diamètre) utilisé dans l’article 2. 
  
Les valeurs notées constituent des estimations des 
paramètres retrouvés à une intensité maximale (100 
%) de stimulation. 
 
a) Courant traversant la bobine de stimulation. Le 
pic de courant est atteint après environ 200 μs. 
b) Densité du flux magnétique induit par la bobine. 
c) Taux de variation de la densité du flux 
magnétique dans le temps. 
d) Champ électrique induit dans le cortex. 
e) Densité des courants induits dans le cortex. 
f) Densité des charges dans le cortex. 




Lors de l’activation d’un interrupteur de type thyristor situé dans le stimulateur, la 
décharge rapide du condensateur entraîne le passage d’un courant électrique dans le câblage 
en boucles de la bobine de stimulation. Par le principe d’induction électromagnétique, le 
passage de ce courant dans la bobine produit un champ magnétique perpendiculaire à celle-
ci (voir figure 10 en page suivante). Ce champ magnétique peut traverser le crâne sans 
rencontrer de résistance notable, puisque l’os crânien est très perméable aux champs 
magnétiques produits par l’appareil de TMS, ce qui évite la production de courants 
inconfortables dans le scalp.  
Ces caractéristiques donnent à la TMS un avantage considérable comparativement à 
la stimulation transcrânienne électrique directe (voir section précédente, p.88). En effet, dans 
la stimulation électrique directe, la majorité de l’énergie est perdue dans le scalp à cause de 
la résistance électrique de l’os, ce qui n’est pas le cas du champ magnétique induit par la 
bobine de TMS. Ceci permet d’utiliser des courants de moindre intensité dans la TMS 
comparativement à la stimulation électrique. Également, la région stimulée par les courants 
induits par la TMS sera plus restreinte que celle de la stimulation électrique directe 




















Fig. 10 : La stimulation magnétique transcrânienne évoque une réponse dans l’EMG.  
A) Une impulsion de TMS consiste en la décharge d’un condensateur dans une bobine de stimulation (circuit 
simplifié). Le passage du courant dans la bobine engendre un champ magnétique qui traverse le crâne. Par 
induction électromagnétique, la variation du champ magnétique induit un courant dans le tissu conducteur 
(cérébral) sous-jacent. Les courants ioniques circulent temporairement dans le cerveau en suivant la forme 
circulaire du courant qui traverse la bobine, en parallèle et vis-à-vis, mais en sens inverse par rapport aux 
courants de la bobine54. B) Lorsqu’on applique une impulsion de TMS dans les environs du sulcus central et à 
une intensité suffisante, une réponse musculaire peut être évoquée et détectée dans l’EMG (motor-evoked 
potential ou MEP). On peut confirmer que ce signal électromyographique provient de la stimulation magnétique 
en notant la présence d’un artefact de l’impulsion magnétique (art) et aussi, fréquemment, une période de silence 
(PS) dans l’EMG qui suit le MEP. 
                                                 
54 Figure 10A tirée de www.bem.fi/book/22/22.htm, Malmivuo et Plonsey 1995. Figure reproduite avec la 





Donc, le champ magnétique induit par la bobine de TMS atteint les neurones du cortex 
situés directement en-dessous de la bobine. Étant donné que le courant provenant de la 
décharge du condensateur passe dans la bobine pendant une période de temps très courte (le 
pic d’intensité est atteint après 200 μs, puis le courant retourne à pratiquement 0 A après 
environ 1 ms, lorsque le condensateur est déchargé, voir la Fig. 8a,  Rothwell 1997, Jalinous 
1998), ceci provoque une hausse puis une baisse considérables du champ magnétique induit 
par la bobine55. Toujours par le principe d’induction électromagnétique, cette variation 
brusque du flux magnétique entraîne, dans un second milieu conducteur (e.g. le cortex), un 
champ électrique et une force électromotrice. Cette force électromotrice provoque des 
déplacements de charges parallèlement à la bobine dans le tissu conducteur (voir figure 10a). 
En règle générale, on peut calculer la force électromotrice qui sera induite dans un second 
milieu conducteur par le champ magnétique provenant d’une bobine avec l’équation suivante 
(Loi de Faraday et Lenz, Miranda 2005): 
 




   Où:   𝜀 = force électromotrice (V) 
     N = nombre de tours du câble conducteur dans la bobine de stimulation 
     ΦB = flux magnétique en Weber (1 Tesla = 1 Wb/m2) dans un tour de bobine 
 
En fonction de cette équation, la force électromotrice dans le milieu conducteur 
cérébral atteint un maximum lorsque la variation du champ magnétique (dΦ/dt) est maximale 
(Fig. 8c, d). Aussi, la force électromotrice est nulle si le champ magnétique est constant dans 
le temps (i.e. lorsque dΦ/dt = 0).  
                                                 
55 Selon les caractéristiques techniques de la bobine utilisée dans notre étude (chapitre III, article 2: Raptis et al 
2010), telles que rapportées par Magstim et en fonction des courbes de Jalinous 1998 (p.4), le champ 
magnétique a atteint sa valeur maximale après 200 μs, avec un taux de changement maximal d’environ 10 kT/s, 
au début de la stimulation. Cette variation de champ magnétique pourrait induire un courant maximal d’environ 




La valeur dΦ/dt dépend de l’énergie emmagasinée dans le condensateur et envoyée 
dans le circuit, de la capacitance du condensateur et de l’inductance de la bobine de 
stimulation (Barker 1991). Le temps de décharge du condensateur sera plus petit pour des 
condensateurs fortement chargés et pour des bobines à faible inductance (Barker 1991); un 
petit temps de décharge implique une valeur élevée pour dΦ/dt. La tension du circuit est 
maximale au tout début de la décharge du condensateur; elle occasionne une montée rapide 
du courant dans la bobine de stimulation, puis une atténuation plus lente de celui-ci (Fig. 8a) 
par une dissipation de l’énergie électrique du condensateur dans les autres composantes du 
circuit, en grande partie dans les résistances (plus R est élevé dans la Fig. 7 et plus 
l’inductance de la bobine est faible, plus l’atténuation du flux magnétique dû à l’impulsion 
magnétique se fera rapidement, Jalinous 1991, Barker 1991).  
Donc, la variation maximale du champ magnétique se trouve au tout début de la 
décharge du condensateur, ce qui fait que la force électromotrice dans le cerveau sera 
maximale lorsque la décharge du condensateur est déclenchée (voir la forme similaire des 
courbes c, d, e dans la Fig. 8). Le signe négatif tient compte du fait que le courant induit dans 
le cerveau s’oppose au changement du champ magnétique qui a produit la force électro-
motrice (Loi de Lenz): noter que, dans la figure 10, la direction du courant dans la bobine est 
l’inverse de celle produite dans le cortex. La densité des courants induits (J) dans le cortex 
est liée au champ électrique (E) par l’équation J = σE (Chen et Mogul 2010), où σ représente 
la conductivité à un point donné du milieu conducteur. Le patron temporel de la densité des 
courants induits est donc identique à celui du champ électrique (Fig.8e). 
 La densité des charges dans le cortex tendrait vers l’intégrale de la courbe de 
l’intensité des courants induits (Jalinous 1991, Fig. 8f), mais dépendrait aussi de la résistance 
et de la capacitance membranaire, ainsi que de l’anisotropie électrique du milieu, qui 
impliquerait un mouvement non concentrique, complexe, des courants induits par la 
stimulation dû aux structures cellulaires (Barker 1991, Cukic et al 2009, Chen et Mogul 
2010)56. La densité des charges atteindrait un maximum lorsque le champ magnétique atteint 
                                                 
56 Plusieurs méthodes de modélisation ont été utilisées afin d’essayer d’évaluer l’influence de la direction de projection des 




son propre maximum et, si la densité des charges dépolarise suffisamment les membranes 
neuronales dans la section corticale stimulée, celles-ci permettent des échanges ioniques 
transmembranaires qui engendrent éventuellement des potentiels d’action se propageant le 
long des axones. Cette densité de charges diminuerait ensuite lorsque le champ magnétique 
diminue (au pic du champ magnétique, dΦ/dt=0, puis dΦ/dt devient négatif), puisque cette 
pente négative du champ magnétique entraîne une inversion des courants dans le cerveau. Le 
maximum de densité des charges correspondrait au maximum de stimulation neuronale et 
surviendrait donc environ 200 μs après le début de l’impulsion (Fig. 8f). Étant donné que les 
courants s’inversent dans le cerveau après l’atteinte du pic du champ magnétique induit (qui 
retourne pratiquement à 0 T après environ 1 ms), la charge résultante ou nette de l’impulsion 
magnétique au niveau cérébral est nulle. En définitive, par le mécanisme d’induction 
électromagnétique, on peut considérer que le champ magnétique agit comme un 
intermédiaire qui permet de transférer le stimulus électrique de la bobine vers le milieu 
conducteur cérébral avec beaucoup moins d’inconfort qu’une stimulation électrique 
transcrânienne directe. On note aussi que le courant induit dans le cerveau ne dépend pas en 
tant que tel de l’intensité du champ magnétique produit dans la bobine mais surtout du taux 
de variation de ce champ dans le temps. 
Si l’impulsion de TMS est déclenchée au-dessus d’une aire motrice, pré-motrice ou 
du cortex somesthésique, i.e. près du sulcus central, et à une intensité suffisante, les courants 
qui traversent les membranes neuronales peuvent dépolariser ces neurones suffisamment 
pour induire des potentiels d’action. Ces neurones peuvent ensuite contacter directement ou 
indirectement des voies descendantes. Par exemple, l’impulsion de TMS peut dépolariser et 
activer des corticomotoneurones de M1 qui forment la voie corticospinale et des neurones 
projettant via d’autres voies corticofugales (e.g. cortico-réticulospinales, cortico-
rubrospinales, cortico-vestibulospinales, cortico-bulbospinales, Gerloff et al 1998, Ziemann 
et al 1999, Keizer et Kuypers 1984, 1989). L’activation de ces voies corticofugales influence 
ensuite l’activité des MNs-α et des interneurones spinaux, qui éventuellement contactent les 
                                                 
conductivités membranaires variant dans le temps sur les courants électriques induits par les pulses magnétiques, afin de 
prédire les réponses neuronales aux pulses magnétiques. Parmi ces travaux, on retrouve ceux de Miranda et al 2003, Wagner 




muscles. La dépolarisation induite par la TMS au niveau cortical peut ainsi « descendre » 
dans la moelle épinière et produire une réponse dans l’EMG. Cette réponse évoquée par la 
TMS est appelée « potentiel moteur évoqué » (motor evoked-potential ou MEP, fig. 10). La 
forme du MEP dépend de la sommation temporelle et spatiale des inputs arrivant aux MNs-
α. Il faut noter que cette sommation implique autant les inputs « naturels » (activités corticale 
et musculaire normales) que ceux qui sont induits par la TMS (circuits corticaux et faisceaux 
descendants activés par l’impulsion de TMS).  
Étant donné que les courants provoqués par induction électromagnétique auraient une 
direction globalement parallèle à la bobine de TMS, à des intensités de stimulation tout juste 
au-dessus du seuil moteur, la TMS influencerait principalement les neurones pyramidaux 
(projections descendantes corticospinales) de manière indirecte ou trans-synaptique, i.e. que 
l’impulsion de TMS activerait d’abord des d’interneurones locaux favorisés par le sens des 
courants induits57 et ces interneurones contacteraient ensuite les neurones pyramidaux. Les 
interneurones peuvent être excitateurs ou inhibiteurs et contribueraient donc aux ondes 
indirectes du MEP (I-waves, Day et al 1989, Burke et al 1993, Di Lazzaro et al 1998). Les 
interneurones inhibiteurs pourraient être activés à un seuil inférieur à celui des interneurones 
excitateurs, puisque des impulsions de TMS plus faibles que le seuil d’obtention d’un MEP 
(i.e. qui n’activeraient pas significativement les neurones excitateurs et pyramidaux) peuvent 
diminuer l’activité musculaire volontaire pendant quelques millisecondes (Davey et al 1994). 
À des intensités de stimulation élevées et avec une inclinaison appropriée de la bobine, la 
TMS pourrait aussi évoquer un certain nombre d’ondes directes (D-waves, i.e. l’activation 
directe des axones pyramidaux). Ces ondes directes peuvent être détectées dans l’EMG 1-2 
ms avant les ondes indirectes provoquées par des stimulations de moindre intensité. 
Cependant, ces contributions directes aux MEPs ne surpasseraient pas en importance celles 
des ondes indirectes générées dans les protocoles de TMS habituels (Rothwell et al 1991, 
Rothwell 1997, Terao et al 2000, Currà 2002).   
                                                 
57 Les structures neuronales où davantage de courants seront induits comprennent celles qui traversent plusieurs 
« lignes » de flux magnétique différentes; elles impliqueraient spécialement les axones parallèles aux boucles 
de la bobine, les terminaisons nerveuses et les courbures dans les axones pyramidaux (Barker 1991, Ruohonen 




Comme nous l’avons mentionné précédemment, plusieurs aires cérébrales 
contribuent aux projections descendantes qui composent le faisceau corticospinal, dont le 
cortex moteur primaire (M1), le cortex pré-moteur (PM) et l’aire motrice supplémentaire 
(SMA), le cortex somatosensoriel (3, 1, 2), certaines aires pariétales postérieures (5, 7), le 
gyrus cingulé, l’operculum pariétal et l’insula (Catsman-Berrevoets et Kuypers 1976, Biber 
et al 1978, Murray et Coulter 1981, Toyoshima et Sakai 1982, Dum et Strick 1991, He et al 
1993, He et al 1995, Dum et Strick 1996, Paus 2001, Newton et al 2006, Lemon 2008). 
Également, la TMS stimulerait plusieurs voies corticofugales simultanément, soit des voies 
descendantes directes comme la voie corticospinale et des voies indirectes extrapyramidales 
(e.g. cortico-réticulospinales, cortico-rubrospinales, cortico-vestibulospinales, cortico-
propriospinales). Malgré cela, puisque la majorité des projections de M1 se dirigeraient dans 
le faisceau corticospinal et que M1 donnerait naissance à environ la moitié des fibres 
corticospinales chez l’humain, le terme « excitabilité corticospinale » est généralement 
associé, dans la littérature, aux caractéristiques des réponses électromyographiques évoquées 
par la TMS (MEPs) lorsque cette stimulation est appliquée sur M1 (Rothwell 1997, Byblow 
et al 200458). D’autres chercheurs utilisent aussi le terme « excitabilité corticomotrice » ou 
« corticomotoneuronale » (Sacco et al 1997, Kaelin-Lang et al 2002, Lewis et Byblow 2002).  
 
                                                 
58 Dans Swinnen et Duysens 2004, chapitre 6 : The Modulation of Excitability in Corticospinal Pathways during 
Rythmic Movement. 
Fig. 11 : Diminution de l’intensité du champ magnétique 
dans le cerveau en fonction de la distance du point de 
stimulation (x=0).  
À y=1, on retrouve l’intensité magnétique maximale pour 
un niveau de courant donné dans la bobine. 




Puisque la force du champ magnétique et du champ électrique diminuent de manière 
exponentielle en fonction de la distance parcourue dans le milieu conducteur cérébral, la 
force électromotrice s’atténue aussi de manière similaire (voir fig.1159; Jalinous 1991, 
Bohning et al 1997, George et Belmaker 2007, Cukic et al 2009), ce qui fait qu’aucun MEP 
ne pourra être évoqué si la bobine est éloignée de quelques centimètres d’un nombre suffisant 
de neurones contactant les voies corticofugales mentionnées précédemment (Hess et al 
1987). Également, la réponse sera sensiblement différente pour des points éloignés de 
seulement 5 mm. Aussi, cette diminution du champ magnétique avec la distance parcourue 
dans le milieu conducteur empêche que des structures profondes soient directement stimulées 
lors d’impulsions de TMS (e.g. thalamus et noyaux gris centraux; la substance blanche a 
aussi une grande résistance électromagnétique; Edgley et al 1990, Rothwell 1997). 





                                                 
59 Figure tirée de George, M.S., Belmaker, R.H. (2007). Transcranial Magnetic Stimulation in Clinical 
Psychiatry, American Psychiatric Pub. Washington. Reproduite avec la permission des auteurs. 
A 
Fig. 12 : Diminution de l’intensité du champ électrique en fonction de la position par rapport à la bobine 
et de la profondeur du tissu.  
En A, x=0 représente le centre d’une bobine circulaire avec d= 70 mm; noter que le courant induit vis-à-
vis le centre de la bobine serait égal à 0. En B et C, x=0 représente le point d’intersection des deux 
boucles d’une bobine en forme de 8 dont le diamètre est aussi 70 mm. En B, le grand axe de la bobine est 
considéré, tandis qu’en C, c’est le petit axe. Le courant induit est maximal au point de rencontre des deux 
boucles, autant dans l’axe des x que dans celui des y. Figure tirée de Jalinous 1991 et reproduite avec la 





















Une stimulation magnétique un peu plus focale, donc aussi moins incommodante pour 
le sujet, peut être obtenue par l’utilisation de bobines de TMS en forme de 8 plat ou en 
« cône » (angle entre les deux boucles du 8 inférieur à 180°; Ueno et al 1988, Roth et al 
1991). D’autres détails techniques permettent d’augmenter la sélectivité spatiale de la 
stimulation: 1) en utilisant de faibles intensités de stimulation, qui n’activeront que les 
neurones dont la membrane est la plus proche du seuil ou qui augmenteront la fréquence de 
décharge de ceux qui sont déjà dépolarisés et 2) par l’augmentation de l’angle entre la bobine 
de stimulation et le scalp (l’angle à plat sur la tête représente 0° et une surface d’activation 






et du cerveau où les courants induits seront maximaux et où ils dépolariseront les neurones 
sous-jacents. Cependant, en contrepartie, l’intensité des stimulations utilisées doit, en même 
temps, être assez grande afin que suffisamment de neurones des voies descendantes soient 
stimulés et qu’une réponse puisse être clairement et visuellement perçue dans l’EMG à 
chacune des impulsions. Aussi, l’augmentation de la distance entre le contour de la bobine et 
le crâne diminue l’intensité du champ électrique qui sera généré dans le cortex (Chen et 
Mogul 2010). 
Dans les bobines de stimulation en forme de 8, les courants et les champs magnétiques 
induits se somment au point de rencontre des deux boucles; donc, la partie du cortex 
significativement stimulée se trouve tout juste en-dessous de ce point de rencontre des deux 
boucles et les champs électriques chutent plus drastiquement en dehors du point de rencontre, 
vis-à-vis la circonférence restante des boucles, à la moitié ou moins de l’intensité retrouvée 
sous le point de rencontre (fig.12). Comme pour toutes les bobines, ces champs diminuent 
aussi en fonction de la distance par rapport aux boucles (fig. 11).  
Cette précision améliorée a permis de faire des cartographies du cortex moteur avec 
la TMS (Brasil-Neto et al 1992, Siebner et Rothwell 2003, Devanne et al 2006), puisque les 
muscles peuvent ainsi être stimulés de manière plus sélective. Des MEPs et des secousses 
musculaires élémentaires peuvent alors être obtenus dans peu de muscles à la fois lors d’une 
même impulsion de faible intensité. La représentation des muscles distaux (e.g. FDI, first 
dorsal interosseous) serait plus large et plus latérale que celle des muscles plus proximaux 
(e.g. FCR et ECR - respectivement flexor carpi radialis et extensor carpi radialis - biceps, 
deltoïde). Les aires motrices primaires (surtout celle du membre dominant) montreraient 
aussi une représentation plus grande de ces muscles distaux par rapport aux muscles 
proximaux (Krings et al 1997, Wassermann et al 1992). Ces études de cartographie avec la 
TMS appliquée au-dessus de M1 ont permis de globalement reproduire l’homoncule 
(organisation en progression somatotopique) chez l’humain sain60. Des impulsions simples 
                                                 
60  Cet homoncule moteur avait d’abord été obtenu chez des patients qui étaient opérés pour la résection d’un 
foyer épileptique ou d’une tumeur et lors d’études chez les animaux (Philips et Porter 1977). Chez les patients, 
les neurochirurgiens de l’époque visaient, par l’intermédiaire des réponses obtenues après stimulation, à éviter 




de TMS ont donc confirmé de manière non invasive que des secousses musculaires 
élémentaires peuvent être obtenues par de courtes stimulations de M1 chez l’humain sain. 
Cependant, même si la disposition des points optimaux pour l’obtention de MEPs dans les 
différents muscles du corps reproduit, globalement, l’homoncule moteur établi dans les 
premières études de stimulation corticale, on retrouve aussi une superposition considérable 
des cartes musculaires. Ceci a été démontré dans le cas des muscles du bras et aussi en 
ajustant l’angle de la bobine de stimulation afin de restreindre la surface corticale stimulée.  
Les points optimaux de stimulation, bien que variant légèrement entre les différents 
sujets (quelques mm), deviennent toutefois de plus en plus antérolatéraux au fur et à mesure 
qu’on cartographie des muscles plus distaux. Par exemple, le point optimal pour le deltoïde 
droit se trouve à environ 0,3 cm antérieur au vertex et 3,0-4,5 cm latéralement à gauche du 
vertex; celui du biceps, à environ 0,5 cm antérieur au vertex et 3,0-5,0 cm latéralement; le 
FCR (et autres muscles responsables des mouvements du poignet) à environ 1,0 cm antérieur 
au vertex et 4,5-6,0 cm latéralement; les muscles des doigts, à environ 1,5-2,0 cm du vertex 
et 5,0-7,0 cm latéralement (Brasil-Neto et al 1992, Wassermann et al 1992, Devanne et al 
2006). 
La configuration en cône a l’avantage de procurer une plus grande stabilité lors du 
maintien de la bobine sur la tête du sujet; l’angle entre les deux boucles accroît la surface de 
contact entre celles-ci et la tête, ce qui procure un meilleur support et limite le mouvement 
des boucles de la bobine et de son manche, tenu par l’expérimentateur. Les systèmes de 
neuronavigation récemment développés permettent aussi de mieux contrôler le site de 
stimulation. Plus le diamètre des boucles de la bobine de stimulation sera grand, plus les 
courants induits seront forts et profonds et plus l’aire significativement stimulée sera 
étendue61 (Rothwell et al 1991, Jalinous 1991, Barker 1991). Les muscles des membres 
                                                 
Penfield 1954, Penfield et Boldrey 1937, Penfield and Rasmussen 1950, Penfield, 1954, Woolsey et al 1979). 
Ces stimulations chez l’humain avaient donc été limitées, pendant quelques décennies, au contexte opératoire, 
i.e. à un contexte avec certaines contraintes de temps qui limitaient l’étendue du cortex étudié chez un même 
sujet. 
61 Le champ électrique induit (E) par un champ magnétique uniforme dans un milieu conducteur homogène est 
directement proportionnel au rayon (r) de la boucle de stimulation, par l’équation suivante (Barker 1991):   E =  
𝑑𝐵
𝑑𝑡







inférieurs peuvent être stimulés avec des bobines en forme de double cône plus larges que 
celles utilisées pour les muscles des bras (Jalinous 1998, Tsuyama et al 2008), étant donné 
que la représentation des jambes est retrouvée dans la fissure longitudinale médiale séparant 
les deux hémisphères, près du vertex.  
Il faut noter que, dépendamment des protocoles utilisés, la TMS peut stimuler 
davantage des neurones excitateurs ou inhibiteurs. Ainsi, il est possible de produire une 
facilitation nette ou une inhibition nette62 ou même de perturber transitoirement un processus 
cognitif ou moteur (Pascual-Leone et al 2000, Tunik et al 2005, Paus 2005). La TMS a été 
utilisée dans plusieurs pans de la recherche en neurophysiologie; nous avons précédemment 
mentionné le système visuel et moteur, mais d’autres travaux utilisent cette technique pour 
éclaircir, par exemple, les rôles des aires reliées au langage, les processus cognitifs liés au 
rappel de mots ou la pathophysiologie des maladies du cerveau (Hallett 2000). Par rapport à 
l’imagerie par résonance magnétique fonctionnelle (IRMf) et à la tomographie par émission 
de positrons (TEP), la TMS permet une plus grande précision temporelle lors d’interventions 
visant à définir la fenêtre de temps, en ms, où une aire cérébrale délimitée est impliquée dans 
les processus neurologiques étudiés (e.g. traitement de stimuli visuel, production du langage, 
ajustement de mouvements d’atteinte avec préhension, apprentissage moteur, réalisation de 
séquences de mouvements; Amassian et al 1989, Pascual-Leone et al 1991, Gerloff et al 
1997, Hallet 2000, Tunik et al 2005). La TMS peut aussi être combinée aux modalités 
d’imagerie comme l’IRMf, la TEP et l’EEG; ceci permet de détecter des effets rapides et plus 
larges des impulsions magnétiques sur des structures cérébrales plus éloignées de la région 
stimulée mais interconnectées avec cette dernière. Ces structures significativement stimulées 
par l’intermédiaire des interconnexions peuvent être situées dans le même hémisphère ou 
dans l’hémisphère controlatéral, ainsi que dans les structures sous-corticales, telles le 
striatum et le thalamus (Ilmoniemi et al 1997, Strafella et al 2003, Bestmann et al 2004, Ruff 
et al 2009, Miniussi et Thut 2010). 
 
                                                 




Mesures liées à la TMS 
Plusieurs variables contribuent à caractériser l’excitabilité des circuits corticaux et 
l’excitabilité corticospinale (ou corticomotrice). Ces mesures sont aussi utilisées dans la 
recherche fondamentale et clinique, afin de mieux comprendre les changements 
physiologiques ayant lieu avec la plasticité corticale et ceux dus à différentes affections 
neurologiques (Hallett 2000). Dans cette section, nous nous attarderons plus spécialement 
sur les mesures qui ont été utilisées dans le cadre de l’article 2 (chapitre III), soit l’amplitude, 
l’aire et la latence des MEPs, ainsi que le seuil moteur. 
Le seuil moteur (MT, motor threshold, tel qu’évalué avec la TMS) fait généralement 
référence à l’intensité de stimulation magnétique, habituellement exprimée en fonction du 
pourcentage de la puissance maximale du stimulateur utilisé, au point optimal de placement 
de la bobine où la stimulation est la plus efficace (hot spot) pour un muscle donné, i.e. 
l’intensité minimale nécessaire pour évoquer une réponse détectable (50-100 μv d’amplitude 
pic à pic) dans l’EMG enregistré  (Currà et al 2002, Jalinous 1998). Cette réponse 
électromyographique (MEP) minimale doit être discernée dans environ 50 % des cas (e.g. 
lors de 5 impulsions de TMS sur 10), selon la convention utilisée pour définir le seuil moteur. 
L’intensité minimale du stimulateur magnétique63 définit le seuil moteur d’un sujet pour un 
muscle spécifique dans une condition donnée (e.g. contraction active, relaxation), à un point 
spécifique du cortex. Le seuil moteur est inférieur lors d’une contraction active 
comparativement à une situation de « repos », témoignant du plus grand nombre de 
corticomotoneurones et d’interneurones corticaux dépolarisés et près du seuil de décharge 
lors de contractions actives dans la section corticale visée. Le seuil moteur est aussi inférieur 
pour les représentations corticales des muscles distaux comparativement aux muscles plus 
proximaux, illustrant que ces muscles distaux auraient davantage de connexions 
corticomotoneuronales, une plus grande densité de celles-ci dans la section stimulée et, 
possiblement, que les membranes de ces neurones seraient plus excitables que celles des 
neurones faisant partie des représentations des muscles proximaux. Les canaux 
                                                 
63 L’intensité-seuil pour un sujet donné variera en fonction des caractéristiques du modèle de stimulateur et de 




membranaires neuronaux à sodium et à calcium seraient particulièrement impliqués dans la 
modulation du seuil moteur (Ziemann et al 1996, Hallett 2000). 
Les MEPs évoqués dans l’EMG par une impulsion de TMS qui dépasse le seuil 
moteur peuvent parfois être suffisamment intenses pour qu’un léger déplacement (secousses 
musculaires élémentaires, twitch; Holmgren et al 1990, Siebner et Rothwell 2003) soit 
visuellement perçu dans l’articulation dont le(s) muscle(s) sont visés par les 
corticomotoneurones stimulés. Dans l’article 2 (Raptis et al 2010, chapitre III), nous 
montrerons que la direction de la secousse musculaire élémentaire dépend de la position 
activement spécifiée par le sujet. Aussi, aux intensités modérées de stimulation utilisées (1.2-
1.4 MT64) dans les tâches de l’article 2, nous illustrerons qu’aucune secousse musculaire 
élémentaire n’a pu être déclenchée lorsque les sujets faisaient un effort volontaire pour 
relâcher profondément leurs muscles. 
L’amplitude des MEPs est calculée par la différence de potentiel, dans l’EMG, entre 
le pic le plus positif et celui le plus négatif (amplitude pic à pic) pendant l’intervalle de 5-25 
ms où on retrouve le MEP.  L’aire des MEPs, calculée par la surface sous la courbe de l’EMG 
formant le MEP, est une autre mesure utilisée pour prendre en compte l’importance des ondes 
indirectes plus tardives qui influencent la seconde moitié de la forme du MEP. Ces ondes 
indirectes tardives n’affectent pas nécessairement l’amplitude des MEPs, qui est mesurée 
habituellement lors des premières inflexions électromyographiques du MEP (les pics les plus 
hauts arrivent généralement tôt dans le MEP).  
Plus l’intensité de stimulation est forte, plus le nombre de corticomotoneurones et 
d’interneurones corticaux recrutés est important, ce qui augmente l’amplitude et l’aire des 
MEPs; les neurones dont le potentiel de membrane est plus loin du seuil, à cause de leurs 
caractéristiques électriques membranaires, ou ceux plus éloignés du centre de stimulation ne 
pourraient être activés que par une plus forte intensité de stimulation. La pente de 
l’augmentation de l’amplitude des MEPs en fonction de l’intensité de stimulation (ou pente 
de recrutement; Van der Kamp 1996, Ridding et Rothwell 1997) est une autre mesure parfois 
                                                 




utilisée pour évaluer les caractéristiques des neurones de la « frange subliminale » contribuant 
à l’excitabilité corticale. La fonction mathématique représentant l’amplitude des MEPs vs 
l’intensité de stimulation suit une forme sigmoïdale (Kaelin-Lang et Cohen 2000), avec un 
plateau arrivant à une intensité de stimulation variant selon les muscles étudiés. Cette 
intensité de plateau indiquerait qu’un maximum de corticomotoneurones de cette région 
corticale excitant le muscle visé auraient été recrutés.   
L’amplitude et l’aire des MEPs peuvent montrer une variabilité notable même dans 
des conditions musculaires stables. Cette variabilité pourrait parfois être due à des 
mouvements de la bobine de stimulation ou à l’inégalité de puissance du stimulateur. Des 
points de stimulation non optimaux et des intensités de stimulations trop faibles (près du seuil 
moteur) peuvent aussi amener une plus grande variabilité dans l’amplitude des MEPs (Brasil-
Neto et al 1992, Rossini et al 1994). Cependant, lorsque ces facteurs sont contrôlés, il est 
considéré que la principale source de variabilité proviendrait des états changeants des circuits 
corticaux stimulés. Ceux-ci incluent l’état de veille-sommeil, l’activité « mentale », les 
influences provenant de l’historique des contractions et de l’activité des aires interconnectées 
à celle qui est stimulée, l’état « pharmacologique » du sujet, ainsi que le degré de fatigue 
(Rossini et al 1994, Burke et al 1995, Jalinous 1998, Gandevia 2001, Stuart et al 2002). Il est 
nécessaire de bien contrôler les facteurs de variabilité, afin qu’ils ne deviennent pas des 
variables confondantes. 
On note, par ailleurs, que le stade de développement influence l’excitabilité 
corticospinale : par exemple, plusieurs changements ont lieu au niveau des connexions 
corticospinales pendant les premières années de vie. Bien que ces connexions soient 
présentes dès le dernier trimestre prénatal, on retrouve un raffinement des synapses et 
l’élimination d’une proportion importante de connexions corticospinales (spécialement du 
côté ipsilatéral) dans les mois qui suivent la naissance. Il est ainsi difficile d’obtenir des 
MEPs stables et significatifs (sauf à des intensités de stimulation avoisinant le maximum de 
puissance du stimulateur) chez les enfants de moins de 18 mois pour le membre supérieur et 
de moins de 3 ans pour le membre inférieur (Müller et al 1991, Rossini et al 1994, Eyre 2007, 




diamètres des projections corticospinales qui atteignent les muscles controlatéraux, 
permettant d’augmenter la vitesse de conduction des signaux dans ces voies. Le 
vieillissement entraînerait une augmentation du seuil moteur (donc une diminution de 
l’excitabilité corticospinale) et une augmentation du temps de conduction (Tobimatsu et al 
1998, Dalpozzo et al 2002). 
La période de temps qui s’écoule entre l’impulsion magnétique, détectable par un 
artefact instantané65 dans l’EMG, et le moment où l’EMG dévie de son niveau de base pour 
faire apparaître la réponse évoquée est dénommée « latence du MEP ». Au plan 
physiologique, elle consiste en la somme du temps de conduction central (central motor 
conduction time) et du temps de conduction périphérique66. Ces temps de conduction sont 
particulièrement utiles en clinique, afin de distinguer certaines pathologies neurologiques 
impliquant une dégénérescence ou une démyélinisation des axones (e.g. chez des patients 
avec sclérose en plaques, on peut déterminer si la voie corticospinale est touchée, donc 
ralentie; Hallet 2000).  
La latence des MEPs est diminuée de 2-6 ms lors de contractions volontaires (Kischka 
et al 1993, Rossini et al 1994) et aussi, comme il sera exposé dans l’article 2, lorsque les 
sujets spécifient activement une position (même si l’EMG est très faible lors de ces 
spécifications actives de position; Raptis et al 2010), comparativement à la situation où les 
sujets relâchent leurs muscles. Ce raccourcissement de la latence lors de situations actives 
impliquerait une pré-activation des neurones corticaux, la synchronisation des inputs 
descendants et une décharge augmentée des afférences musculaires (Rossini et al 1994). 
Aussi, la contraction active soutenue ferait intervenir des corticomotoneurones et des MNs 
spinaux plus volumineux. Ces neurones plus volumineux ont une vitesse de conduction plus 
rapide que les petits corticomotoneurones et MN spinaux (plus excitables) d’abord recrutés 
par la TMS dans l’état de relaxation (size principle of motoneuronal recruitment, Henneman 
et al 1965, Desmedt 1983, Rossini et al 1987, 1994). Enfin, le fait que les MNs spinaux soient 
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périphérique correspond au temps de conduction dans les nerfs périphériques. Le temps de conduction 




déjà dépolarisés ou en train de décharger pendant une contraction active augmenterait 
l’efficacité synaptique au niveau spinal, en diminuant le temps de sommation nécessaire pour 
que ces neurones atteignent de nouveau le seuil de décharge et favorisent l’émergence du 
MEP (Kischka et al 1993). 
 Les MEPs sont habituellement suivis, dans l’EMG, par une période où l’activité 
musculaire est pratiquement nulle (voir fig. 10). Cette période de temps sans activité EMG 
significative peut durer entre 100 et 300 ms et ferait intervenir des neurones gabaergiques et 
dopaminergiques (Priori et al 1994). La première partie de la période de silence impliquerait 
une inhibition d’origine spinale, tandis que la partie plus tardive proviendrait d’une inhibition 
d’origine corticale (Inghilleri et al 1993).  
La TMS ne sert pas uniquement à caractériser l’excitabilité des voies descendantes 
corticofugales, mais certains protocoles visent aussi à décrire plus spécifiquement 
l’excitabilité des circuits intracorticaux ou les interactions entre les aires corticales. Parmi 
ces techniques, nous pouvons mentionner les stimulations pairées, soit deux impulsions 
rapprochées qui visent à rendre compte des interactions intracorticales dans le même 
hémisphère ou d’un hémisphère à l’autre. Lorsque la stimulation pairée est effectuée au 
même point, on peut observer un phénomène d’inhibition intracorticale ou de facilitation 
intracorticale, qui refléteraient globalement l’activité des interneurones à ce point du cortex 
(Kujrai et al 1993, Ziemann et al 1996, Nakamura et al 1997). Les stimulations pairées 
impliquent ainsi qu’une impulsion de TMS « conditionnante » survient avant une impulsion 
« test ». L’intensité de l’impulsion conditionnante utilisée est généralement inférieure au 
seuil. Cette impulsion active des interneurones corticaux sans stimuler significativement les 
voies descendantes, donc aucune réponse ne devrait être détectée dans l’EMG avec cette 
première impulsion. Lorsque la seconde impulsion est générée (quelques millisecondes après 
la première, à une intensité supérieure au seuil moteur cette fois), le fait que les neurones de 
cette section aient été pré-activés influence la réponse à cette 2e impulsion. Ceci peut 
potentialiser la réponse au 2e stimulus ou la diminuer, dépendamment de l’intervalle de temps 
entre ces deux impulsions. Lorsque les intervalles inter-impulsions sont plus courts que 5 ms, 




impulsions simples. Des interneurones corticaux GABA adjacents aux corticomotoneurones 
seraient impliqués dans cette inhibition de courte latence (Ferreri et al 2010). À des 
intervalles interimpulsions de 8-30 ms, le MEP est généralement facilité (Hallett 2000, Di 
Lazzaro et al 2006). Les mécanismes et groupes neuronaux contribuant à la facilitation 
intracorticale n’ont pas encore été déterminés (Di Lazzaro et al 2006), mais il est considéré 
que cette interaction impliquerait des interneurones corticaux glutamatergiques avec des 
récepteurs NMDA (Ziemann 2004). 
De nombreux facteurs semblent moduler l’amplitude des MEPs obtenus par une 
impulsion de TMS au-dessus de M1 (Kiers et al 1993). Nous avons déjà mentionné l’âge du 
sujet, le site de stimulation, l’intensité de stimulation et le niveau d’EMG tonique d’un 
muscle donné. Ainsi, plus la densité de cellules corticomotoneuronales est grande pour le 
muscle visé, plus le MEP peut présenter une grande amplitude. Plus l’intensité de stimulation 
est importante, plus le volume cérébral où le champ électrique sera suffisant pour induire des 
courants significatifs sera ample et profond, ce qui augmentera la probabilité d’activation de 
corticomotoneurones facilitateurs. Aussi, une contraction active tend à augmenter 
l’amplitude des MEPs par rapport à une situation de repos  (Todd et al 2003, Krings et al 
1997, Perez et Cohen 2009). De plus, lors de procédures de cartographie corticale (mapping), 
il a été établi que les représentations des muscles sont plus petites lorsque ceux-ci sont au 
repos et élargies lorsqu’ils sont en contraction active (Rossini et al 1994). Ridding et 
Rothwell (1997) ont explicitement relié l’augmentation de l’excitabilité corticospinale d’un 
muscle à l’élargissement de sa représentation corticale : une impulsion de TMS appliquée 
au-dessus de neurones plus dépolarisés (comme dans le cas de contractions actives, 
comparativement à une situation de relaxation profonde; voir aussi Raptis et al 2010) 
générera plus efficacement des réponses dans une plus grande surface (augmentation de l’aire 
du muscle dans la cartographie) en augmentant la quantité de courants induits à travers les 
membranes et leur dispersion dans le volume cérébral. Ces changements « cartographiques » 
liés à des changements d’excitabilité basés sur des modifications des inputs convergeant vers 
M1 ne doivent pas, selon eux, être confondus avec un phénomène de « plasticité » dans M1. 




ou organisationnels dans M1 lui-même et non une variation des inputs arrivant à celui-ci 
secondairement à un changement des conditions de la tâche, des instructions données au sujet 
ou de l’environnement. 
Pour une meilleure définition de la situation de repos : perspective du modèle λ 
Concernant ce dernier point, où une différence est notée entre l’excitabilité 
corticomotrice au repos et lors d’une contraction, nous estimons que la « situation de repos » 
(rest, en anglais) est un terme dont la définition manque de précision à travers les études 
publiées jusqu’à maintenant. Cette dénomination ne fait pas clairement la différence entre un 
cas où le sujet spécifie une position avec peu d’effort et un autre cas où il tente de relâcher 
profondément ses muscles sans se soucier de la position. Une « situation de repos » peut ainsi 
faire intervenir des buts moteurs très différents, qui ne devraient pas être caractérisés ou 
comparés uniquement par le patron d’EMG. En effet, un sujet peut activement spécifier une 
position avec un EMG très bas, i.e. se concentrer sur cette position avec un effort musculaire 
minimal, ce qui peut ressembler fortement, dans l’EMG, à une situation de relaxation. 
Cependant, la situation de relaxation peut être caractérisée par un effort volontaire du sujet 
de ne pas réagir à des perturbations. Aux niveaux cortical et spinal, la spécification active de 
position avec un EMG minimal et la relaxation profonde présentent des différences 
marquantes (article 2, Raptis et al 2010) qui, si elles ne sont pas prises en compte et 
quantifiées lors de tests contrôle, entraînent inévitablement une augmentation de la variabilité 
des réponses corticales et réflexes dans une « situation de repos » donnée. Un autre exemple 
d’une « situation de repos » soulignant l’ambiguïté de ce terme peut être illustré lorsque le 
sujet, à travers un certain effort mental, réussit à inhiber volontairement la réaction motrice 
à la TMS avec ce même niveau minimal d’EMG (Bonnard et al 2009). Ces cas montrent que 
plusieurs facteurs influençant la variabilité des MEPs dans une « situation de repos » donnée 
doivent être contrôlés. 
 L’élément qui définit combien un sujet est « actif » ou combien il est relâché ne peut 
être l’EMG lui-même, à cause de l’étendue des niveaux subliminaux au plan des potentiels 
membranaires neuronaux dans la moelle épinière et les aires motrices du cortex : il est 




seuil de décharge, mais il est aussi possible qu’il en soit éloigné de 10 mV (voir aussi Siebner 
et Rothwell 2003). Ainsi, même si l’EMG est parfois utilisé afin de quantifier l’excitabilité 
des MNs, il faut noter que l’activité enregistrée ne prend en compte que les MNs qui sont 
activés, qui déchargent; elle ne peut rendre compte de l’état des MNs situés en-dessous du 
seuil. Ces niveaux subliminaux devraient être mieux définis par quelques-unes des 
techniques que nous exposons dans cette thèse, i.e. par des tests de réflexes (voir l’article 2) 
pour décrire l’excitabilité des MNs spinaux et par des stimulations de TMS pairées pour 
l’excitabilité intracorticale. Par exemple, au niveau de l’excitabilité spinale, il serait 
nécessaire de quantifier (e.g. par l’amplitude de la première bouffée d’EMG) et de situer 
spatialement les réactions réflexes, avec leur latence de réaction correspondante, pour 
déterminer la distance entre la position actuelle du sujet (correspondant à une longueur 
musculaire « x ») et celle qui entraînerait une activation du MN (correspondant à la position-
seuil ou longueur-seuil). On déterminerait ainsi la déviation qui entraînerait une réponse 
réflexe, ce qui refléterait la différence entre le potentiel membranaire du MN et son seuil 
(longueur-seuil musculaire) de décharge. De plus, par des protocoles de stimulations de TMS 
pairées sur le point de stimulation utilisé pour les impulsions simples, on pourrait percevoir 
que l’excitabilité des circuits corticaux présenterait des différences au niveau de l’activité des 
interneurones excitateurs (facilitation intracorticale) ou inhibiteurs (inhibition intracorticale) 
entre une condition de positionnement actif avec effort minimal et une condition de relaxation 
profonde.  
Comme nous l’avons mentionné dans la section sur la théorie du contrôle de la 
position-seuil, les voies descendantes, dont la voie corticospinale, jouent un rôle déterminant 
pour délimiter l’état réflexe des circuits dans un référentiel spatial, avec une position de 
référence, donc une configuration-seuil liée à chacune des configurations adoptées lors de 
nos mouvements. Cette spécification de l’état des circuits réflexes influence l’EMG, mais 
l’EMG en lui-même ne serait pas suffisant pour décrire ces états, quantitativement et 
spatialement. L’EMG seul ne permettrait pas non plus de comprendre la contribution des 
voies descendantes à ces états, surtout pour les cas d’activités subliminales (voir aussi les 




Dans l’article 2, nous montrerons également que des EMG semblables peuvent être 
retrouvés dans des situations où les positions actives spécifiées par les sujets sont différentes. 
Aussi, en parallèle, nous illustrerons que les positions-seuils détectées par des tests de 
réflexes (réflexe d’étirement) permettent de différencier les différentes positions actives. Ces 
différences dans les positions-seuils correspondent à des états corticaux distincts, qui 
détermineraient le référentiel d’activation des MNs en fonction de la position dans l’espace. 
Ces états corticaux contribueraient ainsi aux réponses musculaires lors de déviations, afin de 
garantir une certaine stabilité des configurations corporelles.  
Par ailleurs, les tests de réflexe d’étirement qui ont été effectués dans l’article 2 
permettent également de différencier quantitativement, au niveau spinal, une situation de 
spécification active de position, dans laquelle la position-seuil est rapprochée de la position 
actuelle, d’une situation de relaxation profonde, où la position-seuil est éloignée de la 
position actuelle. Nous montrerons donc que les caractéristiques des MEPs (amplitude, aire) 
dépendent de la position-seuil. Aussi, le degré de relaxation ou d’activation peut être défini 
en fonction de la différence entre la position actuelle et la position de référence. Pour une 
position de référence située à une longueur musculaire plus élevée que celle de la position 
actuelle, on retrouverait un certain niveau de relaxation avec un EMG minimal, tandis que 
pour une position de référence située à une longueur musculaire plus courte que la position 
actuelle, on retrouverait un certain niveau d’activation musculaire. La position « de repos » 
traditionnelle représente en fait un continuum, allant d’une situation où les réflexes sont 
tellement minimisés ou inhibés qu’ils sont pratiquement indétectables après étirement des 
muscles visés, jusqu’à une situation où le sujet réagit rapidement à des déviations. Ce 
continuum relaxation profonde/spécification active inhérent à une situation dite de « repos » 
devrait être considéré de manière aussi précise que le continuum, plus évident, actuellement 
pris en compte par le niveau d’EMG d’un muscle. Le point de référence séparant ces deux 






Relations et corrélations entre les MEPs et les positions actives ou passives 
Lewis et al (2001) et Chye et al (2010) ont montré que l’amplitude des MEPs pouvait 
varier en fonction de l’allongement ou du raccourcissement des muscles lors de 
positionnements ou de mouvements passifs du poignet (entre 45°- 90° d’amplitude de 
mouvement). Toutefois, il faut noter que les amplitudes des MEPs et les tendances observées 
dans l’inhibition intracorticale lors de situations statiques chez Lewis et al (avec une 
excitabilité corticospinale augmentée lorsque le muscle enregistré se trouve à une longueur 
plus courte, inhibition intracorticale semblable dans toutes les positions) ne sont pas 
systématiquement retrouvées lorsque les mêmes positions sont atteintes pendant le 
déplacement passif; en fait, les résultats obtenus lors des déplacements passifs lents 
contredisent, dans certaines phases du déplacement, les résultats obtenus lors de situations 
statiques (e.g. durant le mouvement passif, l’excitabilité diminue à la fin de la période de 
raccourcissement mais reste relativement stable durant l’élongation qui suit).   
Aussi, le fait qu’un seul muscle (FCR) contribuant au mouvement du poignet ait été 
enregistré dans Lewis et al et seulement 2 muscles (avec l’ECR) dans Chye et al (ce qui est 
insuffisant compte tenu que le FCU et ECU contribuent aussi significativement à ce type de 
mouvements) et l’absence totale de tests des réflexes (étirement ou réflexe H) dans ces deux 
études ne permettent pas d’évaluer l’état du sujet: celui-ci se trouvait-il en relaxation 
profonde, « contrecarrait-il », « suivait-il » ou « facilitait-il », au fur et à mesure, les 
changements de position en changeant progressivement et, possiblement de manière 
subliminale, les influx descendants? En effet, il aurait fallu déterminer si les sujets avaient 
modifié leur position-seuil, plus ou moins volontairement, pendant ce mouvement passif en 
flexion ou en extension. Il aurait aussi été nécessaire d’évaluer l’état d’excitabilité et 
d’implication du sujet en enregistrant davantage de muscles pendant le mouvement. Il aurait 
été pertinent, aussi, dans ces deux études, d’illustrer le niveau d’EMG où les MEPs ont été 
déclenchés (spécialement dans l’étude de Chye et al qui compare des mouvements actifs avec 
des déplacement passifs), afin de distinguer entre une excitabilité authentiquement 
« corticospinale » et une excitabilité spinale augmentée possiblement par d’autres voies 




fonction de la position, par la pression de la main sur les parois du manipulandum). Tous ces 
autres inputs non corticospinaux influenceraient parallèlement l’EMG et l’amplitude des 
MEPs sans que la voie corticospinale n’ait quelque chose à y voir, spécialement dans le cas 
des mouvements actifs de Chye et al 2010.  
Dans le cas de Lewis et al (2001), dans la situation de déplacement passif, une 
tendance à « suivre » la position actuelle en changeant graduellement la position-seuil 
pourrait expliquer qu’ils aient obtenu peu de différences entre les valeurs d’amplitudes des 
MEPs du FCR pendant le déplacement passif comparativement aux MEPS obtenus pendant 
le mouvement actif. Dans la discussion de cette thèse, nous comparerons de manière plus 
détaillée les résultats de Lewis et al avec ceux que nous présenterons dans l’article 2 (Raptis 
et al 2010). On s’attendrait, ainsi, que le mouvement actif implique une activation 
significative de M1; ceci devrait entraîner une amplitude plus forte des MEPs du FCR dans 
la situation active comparativement aux cas de mouvements passifs. Un autre problème, 
détecté dans l’article de Chye et al (2010), est que ces auteurs ont uniquement testé la position 
neutre67 dans leur protocole expérimental et non le but moteur réel (position de flexion ou 
d’extension finale).  
Aussi, on note que la force de gravité aurait pu influencer l’excitabilité au niveau 
spinal dans Lewis et al, en fonction du muscle et de la direction du mouvement passif, étant 
donné que le mouvement du poignet se faisait dans l’axe sagittal, avec un manipulandum 
orienté verticalement (le positionnement du poignet n’est pas spécifié dans Chye et al). Cet 
axe aurait facilité la relaxation dans les positions de flexion et d’extension maximale. Un axe 
de mouvement horizontal pour le manipulandum aurait été préférable dans ces études, afin 
de neutraliser, autant que possible, l’influence de la gravité sur les forces musculaires et, 
conséquemment, son influence sur l’EMG et l’excitabilité corticospinale.  
                                                 
67 En situation statique, par définition, les forces passives des muscles agonistes et antagonistes sont balancées 
dans la position neutre, donc cette position peut être atteinte sans aucun effort volontaire. Ainsi, dans le cadre 
d’un mouvement volontaire, et spécialement dans le cas de mouvements lents utilisés dans Chye et al 2010, le 
pulse de TMS qui est appliqué en position neutre peut survenir à des instants où l’effort du sujet peut varier 
grandement entre les différents essais, en fonction de la stratégie du sujet et de la répartition de son énergie, 




 Donc, les facteurs énumérés jusqu’à maintenant pourraient contribuer à augmenter 
la variabilité des MEPs dans ces deux études avec des mouvements passifs et actifs, au point 
où leur amplitude ne montre pas de corrélation claire vis-à-vis la position instantanée où les 
impulsions de TMS ont été déclenchées. De plus, le fait que les auteurs de ces deux études 
expliquent les résultats obtenus par l’influence possible des décharges des récepteurs cutanés, 
tendineux (organe tendineux de Golgi), articulaires et des fuseaux neuromusculaires (Burke 
et al 1988) sur les circuits de M1 ne prend pas en compte que la décharge de ces afférences 
et les synapses précédant l’arrivée de ces signaux afférents au cortex sont modulées par les 
voies descendantes, donc possiblement aussi par la commande descendante de M1 (Rothwell 
et al 1990, Lemon 2008, Smith et al 2009, Proske et Gandevia 2009, Feldman 2009; e.g. le 
MN-γ influence le seuil spatial de décharge du fuseau neuromusculaire, l’inhibition pré-
synaptique des fibres afférentes par le faisceau corticospinal module la relâche de 
neurotransmetteur par les afférences, Capaday 1995).  
Aussi, si ces décharges afférentes contrôlaient l’excitabilité de M1 de cette manière, 
peu importe le but moteur (mouvement actif ou laisser aller le membre passivement), alors 
ces signaux afférents deviendraient potentiellement des signaux « parasites » dans le contrôle 
de l’activité : s’ils ne sont pas compensés, ils contribueraient à déstabiliser le système moteur 
en entraînant une situation de feed-back positif (voir l’article 2). En effet, un sujet voulant 
stabiliser une position de flexion verrait la décharge corticospinale être supplémentée par un 
signal transcortical provenant de la périphérie qui exciterait encore davantage le MN-α, ce 
qui tendrait à entraîner le membre de plus en plus en flexion, au-delà de la position 
initialement visée. Plus le mouvement volontaire serait exécuté rapidement, plus cette 
déviation supplémentaire « parasite » devrait être notable et entraînerait le sujet vers des 
positions articulaires extrêmes, situées bien au-delà de la cible initiale, ce qui n’a pas été 
démontré expérimentalement.  
De plus, il est connu que la décharge des afférences provenant des fuseaux 
neuromusculaires et la modulation de celle-ci en fonction des changements de position du 
membre est sensiblement différente lorsqu’on compare des mouvements actifs et des 




des MNs-α et γ pendant le mouvement et pendant l’exertion de forces isométriques. Dans ces 
cas, les décharges des fibres Ia tendent à augmenter parallèlement à celle des MN-α, même 
si la position physique ne change pas nécessairement (ce qui donne naissance au problème 
théorique de « kinesthésie », d’après Feldman 2009). Les décharges afférentes peuvent 
cependant être similaires lors de la spécification active de positions statiques différentes, ce 
qui implique une décharge γ qui peut varier aussi indépendamment de celle des MN-α. En 
comparaison, lors de situations de déplacements passifs, la décharge des fuseaux neuro-
musculaires dépend du degré et de la vitesse d’étirement (Vallbo 1974a, b, Prochazka et al 
1977, Hulliger et al 1982, Burke et al 1988, Dimitriou et Edin 2008).  
Dans tous les cas, l’activité des MNs-γ joue un rôle central en influençant la décharge 
des afférences et la position-seuil résultante. En fait, on peut aussi dire que les signaux 
centraux agissant via les MNs-γ sont déterminants au point de vue de la valeur des influx 
sensoriels qui permettent d’activer les MNs-α ciblés par ces afférences (définissant la 
position-seuil ou configuration-seuil; Feldman 2009, voir aussi Raptis et al 2010 et la section 
discussion de cette thèse). Ainsi, l’influence transcorticale supposée par Lewis et al et Chye 
et al ne prend pas en compte ces différences majeures dans l’activité des MNs-γ entre les 
situations actives et passives, donc leur argumentation élude également l’influence de ces 
différences sur les activités des afférences et l’amplitude des MEPs. Enfin, ces auteurs 
n’abordent pas les différentes dimensions de la décharge des fuseaux neuromusculaires (liée 
au niveau d’étirement, à la vitesse et à l’accélération de l’étirement des fibres intrafusales, à 
l’historique de contraction, Prochazka et Hulliger 1998, Dimitriou et Edin 2008, Proske et 
Gandevia 2009, Feldman 2009) et leur interaction avec la commande descendante.  
Interactions entre la configuration corporelle et les MEPs 
Plusieurs indices pointent aussi vers une excitabilité corticospinale des muscles 
individuels qui est influencée par la posture ou la configuration du corps qui est activement 
spécifiée lors d’une tâche. L’implication d’autres articulations dans les tâches effectuées par 
le sujet a ainsi été reliée à des variations des influx envoyés par M1 vers la moelle épinière. 
Ces variations pourraient impliquer des connexions cortico-corticales horizontales entre les 




2007, Davare et al 2008). Par exemple, le fait de bouger d’autres parties du corps (ex. pied 
ipsilatéral) amène une augmentation de l’amplitude des MEPs dans la main au repos 
(Baldissera et al 2002). L’exertion d’une force isométrique dans un côté du corps (e.g. avant-
bras droit) tend à augmenter l’excitabilité corticospinale pour les muscles homologues 
controlatéraux (Ferbert et al 1992, Perez et Cohen 2008, 2009). Cette augmentation 
d’excitabilité pour les muscles controlatéraux au muscle engagé est plus notable lorsque les 
forces exercées sont plus importantes et ferait intervenir des influences interhémisphériques 
transcallosales (Ferbert et al 1992, Yedimenko et Perez 2010). De plus, les tâches verbales 
sont accompagnées d’un accroissement de l’excitabilité corticospinale dans la main 
dominante (Tokimura et al 1996). La posture influencerait aussi l’excitabilité corticospinale: 
en position debout et assise, l’excitabilité des muscles des membres inférieurs serait 
supérieure à celle en position couchée (Ackermann et al 1991).  
D’autres études ont montré que l’excitabilité corticospinale de muscles distaux des 
bras (e.g. ADM - abductor digiti minimi -, FCR, ECR, Devanne et al 2002, Dominici et al 
2005, Ginanneschi et al 2005, 2006) pouvait être influencée par la position d’abduction-
adduction de l’épaule (articulation proximale), même si l’EMG de ces muscles distaux 
indique qu’ils sont « au repos ». Devanne et al 2002 ont montré que l’excitabilité 
corticospinale du muscle ECR était augmentée pendant une tâche de pointage lorsque celui-
ci était activé en même temps qu’un muscle proximal (deltoïde antérieur) comparativement 
au cas où l’ECR était activé seul, sans co-activation proximale, ou au repos. Aussi, le niveau 
d’inhibition intracorticale de muscles distaux (FDI) varierait en fonction de la direction du 
mouvement de degrés de liberté plus proximaux68 (e.g. flexion/extension du poignet, dans 
Gagné et Schneider 2008). Ces cas de modulation de l’excitabilité « à distance » ont été reliés 
au contexte fonctionnel de mouvement d’atteinte/préhension, par l’implication possible de 
réseaux neuronaux dédiés à des synergies proximales-distales. Ces synergies permettraient 
un contrôle intégré de différentes articulations par des projections horizontales des neurones 
                                                 
68 Le niveau d’inhibition intracorticale pour le FDI (muscle de l’index) a baissé lorsque le poignet se dirigeait 
vers la flexion comparativement à l’extension, autant pour des situations de mouvements actifs que passifs, 




de M1 vers d’autres neurones de la même aire, expliquant par le fait même les différences 
dans les amplitudes des MEPs (Davare et al 2008, 2009). Dans une optique théorique plus 
large, selon l’hypothèse de la configuration de référence (St-Onge et Feldman 2004), ceci 
pourrait aussi montrer que M1 ne contrôlerait pas les muscles de manière individuelle, mais 
comme un tout en cohésion, en spécifiant globalement une certaine géométrie du corps. Ce 
contrôle simultané multi-musculaire inhérent à l’hypothèse de la configuration de référence 
pourrait faire intervenir un couplage temporel des groupes musculaires entre eux (synergies). 
Le fait qu’une activité EMG apparaisse ou non dépendrait de la distance entre la 
configuration actuelle du membre et sa configuration de référence (ou configuration-seuil). 
Le substrat neural de ces synergies impliquerait des connexions intracorticales (Novojilova 
et Babmindra 1978, Huntley et Jones 1991, Rioult-Pedotti et al 1998, Capaday et al 1998) et 
des embranchements intraspinaux des axones corticomotoneuronaux (Fetz et Cheney 1980, 
McKiernan et al 1998).  
Malgré toutes ces études illustrant les interactions et synergies dans le contrôle 
simultané de différents muscles et leurs implications au point de vue de l’excitabilité 
corticospinale, aucune d’entre elles n’a évalué comment, dans une même articulation, cette 
excitabilité pouvait varier lors de l’établissement de différentes positions angulaires, 
spécifiées activement ou après une profonde relaxation. C’est ce point spécifique que nous 
avons étudié dans l’article 2 (chapitre III), où nous tentons d’éclaircir le rôle de M1 dans le 
contrôle positionnel. 
Les interactions intermusculaires et les informations afférentes des segments 
adjacents du corps pourraient aussi, dans certains cas, contribuer à moduler les réponses 
évoquées par la TMS. Par exemple, chez des sujets sains, une déafférentation transitoire 
distale induite par un bloc ischémique dans l’avant-bras a augmenté pendant la durée de cette 
procédure (avec une hystérèse ≤ 20 minutes) l’excitabilité corticospinale pour des muscles 
plus proximaux « au repos », tels le biceps et le deltoïde (Brasil-Neto et al 1992; Ziemann et 
al 1998). Cependant, le seuil d’évocation du MEP n’a pas changé pendant le bloc ischémique. 
La représentation corticale des muscles peut donc varier en fonction de l’information 




membranes neuronales corticales (Ziemann et al 1998). Par contre, une anesthésie très 
localisée dans l’index n’a pas diminué l’amplitude des MEPs dans le FDI même si la force 
de contraction volontaire maximale a été diminuée (Duque et al 2005). Ces changements 
rapides et réversibles des outputs moteurs de M1 suggèrent qu’il peut y avoir, dans certaines 
conditions, un démasquage de connexions synaptiques préexistantes à des niveaux corticaux 
ou sous-corticaux, et ce démasquage pourrait être provoqué par la perte d’informations 
sensorielles. Ceci favoriserait la désinhibition des voies corticomotoneuronales qui visent les 
muscles touchés ou adjacents au niveau de la déafférentation (Brasil-Neto et al 1992). 
L’étendue des pertes d’inputs sensoriels (cutanés, proprioceptifs) ou moteurs seraient des 
facteurs déterminants concernant la représentation et la modulation de l’excitabilité 
corticospinale pour un muscle donné. 
D’autres études (Rossini et al 1999; Stinear et al 2006)  ont montré que l’imagerie 
motrice kinesthésique, soit l’état dynamique pendant lequel la représentation d’une action 
motrice volontaire est répétée intérieurement sans qu’un output moteur significatif ne soit 
détecté extérieurement (ex. par la cinématique et l’EMG; Decety et Grezes 1999), peut aussi 
moduler l’excitabilité de la voie corticospinale. Cette modulation est relativement spécifique 
par rapport aux muscles impliqués dans le mouvement réel et par rapport aux caractéristiques 
temporelles de l’EMG produit pendant l’action réelle (e.g. mouvement du poignet dans Ikai 
et al.1996; Rossini et al. 1999; Stinear et Byblow 2004; Stinear et al. 2006).  
Cette modulation des MEPs liée à l’imagerie mentale s’ajoute à plusieurs études 
montrant une dissociation entre l’excitabilité corticospinale et l’EMG. En effet, bien que 
plusieurs études indiquent que le niveau d’EMG des muscles étudiés peut varier en parallèle 
avec l’amplitude des MEPs produits par une stimulation de M1 (Kischka et al 1993, Krings 
et al 1997, Todd et al 2003, Perez et Cohen 2009), plusieurs autres montrent que ces deux 
variables peuvent aussi ne pas être nécessairement corrélées et qu’elles peuvent donc varier 
de manière indépendante. Ainsi, lors d’expériences effectuées chez des singes, il a été 
démontré qu’une activité corticale et corticomotoneuronale significatives dans M1 peuvent 
être initiées jusqu’à 100-400 ms avant le début de l’activité musculaire volontaire. La durée 




réaction » vs avec un déclenchement du mouvement choisi plus librement par le sujet; Evarts 
1966, Cheney et Fetz 1980, Lamarre et al 1981). Cette activité de M1 tend à augmenter au 
fur et à mesure que l’initiation du mouvement approche. De plus, chez les humains, la 
probabilité d’évoquer un MEP dans l’agoniste du mouvement et l’amplitude de ces réponses 
commenceraient à augmenter 60-120 ms avant le début de l’activité EMG liée au mouvement 
(Rossini et al 1988, Pascual-Leone et al 1992, Hoshiyama et al 1996, Chen et al 1998, 
Leocani et al 2000, Sommer et al 2001, Nikolova et al 2006). Aussi, le niveau d’inhibition 
intracorticale visant le muscle agoniste diminuerait non seulement lors d’une contraction 
active, mais aussi à partir de 95 ms avant que l’excitabilité corticospinale augmente en tant 
que telle pour cet agoniste, sans que des changements ne soient nécessairement observés 
concernant l’inhibition intracorticale de l’antagoniste (Ridding et al 1995, Reynolds et Ashby 
1999).  
Donc, ces dernières études indiqueraient que l’excitabilité corticospinale et 
intracorticale liée aux agonistes augmenteraient avant le mouvement, pour une durée 
dépassant le temps de conduction entre le cortex et les muscles (qui est d’environ 20 ms pour 
les muscles des avant-bras). Aussi, cette augmentation de l’excitabilité corticospinale et 
intracorticale n’excèderait pas, pour un certain temps, le seuil d’excitation nécessaire pour 
provoquer une décharge des MNs-α. Pour les antagonistes et les muscles homologues 
controlatéraux, l’excitabilité corticospinale diminuerait 60-100 ms avant le mouvement 
déclenché par l’agoniste visé (Hoshiyama et al 1996, 1997, Gerachshenko et Stinear 2007, 
Leocani et al 2000).  
Pendant un mouvement donné, le patron de l’excitabilité corticospinale ne reflèterait 
pas systématiquement celui de l’EMG au plan temporel. Comme expliqué dans les 
paragraphes précédents, l’excitabilité corticospinale avant le mouvement peut changer sans 
que l’EMG de l’agoniste ou de l’antagoniste ne varient (e.g. Hoshiyama et al 1996, 1997, 
Leocani et al 2000). Cette excitabilité peut être modifiée avec un patron d’amplitudes de 
MEPs qui précède légèrement celui de l’EMG à certains moments (lors de la montée de la 
première bouffée de l’agoniste; Schneider et al 2004, MacKinnon et Rothwell 2000) et qui 




de la première bouffée de l’antagoniste, MacKinnon et Rothwell 2000). Après la fin de 
l’activité EMG liée au mouvement, des changements dans l’excitabilité corticospinale 
indépendants du niveau d’EMG ont aussi été rapportés dans les travaux de Chen et Hallett 
(1999) et Chen et al (1998). On remarque que, dans les cas où les périodes de temps pendant 
lesquelles les patrons d’EMG suivent fidèlement ceux de l’excitabilité corticospinale ou les 
fréquences des décharges neuronales enregistrées chez les animaux (MacKinnon et Rothwell 
2000, Townsend et al 2006, Jackson et al 2007), ce résultat est utilisé comme un argument 
pour dire que le cortex moteur primaire spécifie directement l’EMG des muscles impliqués 
dans le mouvement volontaire. Cependant, les cas où ces deux variables divergent défient 
cette conception et illustreraient que les aires motrices ne programmeraient pas directement 
et en détail les patrons d’EMG, mais que leur influence serait indirecte (Lemon et al 1995, 
Graziano 2002). 
Excitabilité corticospinale vs excitabilité des MNs 
 Dans toutes ces études concernant l’excitabilité corticospinale, il importe de bien 
définir la part de la modulation de l’excitabilité corticospinale (évaluée, par exemple, avec 
l’amplitude des MEPs) qui peut être due à l’influence de circuits spinaux et celle qui provient 
de mécanismes corticaux dans l’aire stimulée. En effet, il est possible que le signal 
corticomotoneuronal soit globalement facilitateur, mais que les potentiels de membrane des 
MNs-α spinaux soient beaucoup plus négatifs que le seuil de décharge. Dans ce cas, les MEPs 
évoqués par la TMS seront de faible amplitude même si l’excitabilité « corticale » est forte, 
puisque le seuil motoneuronal ne sera pas atteint dans un nombre suffisant de MNs-α. On 
peut aussi avoir le cas contraire, avec des corticomotoneurones éloignés du seuil, mais des 
circuits spinaux très excitables, ce qui engendrerait des MEPs dont l’amplitude est plus 
grande que ce à quoi on s’attendrait en prenant uniquement en compte l’excitabilité des 
circuits corticaux.  
Pour tester l’implication différentielle des circuits spinaux et corticaux dans une tâche 
donnée, on peut utiliser, comme mentionné précédemment, en plus de la TMS à impulsion 
simple, la TMS pairée (inhibition ou facilitation intra-corticale locales) et l’évaluation de 




Ziemann et al 1996). Une troisième méthode, plus inconfortable, est la stimulation électrique 
transcrânienne, qui stimulerait directement les axones des CMs au niveau des noeuds de 
Ranvier (Devanne et al 2002). Si les amplitudes des potentiels évoqués par la stimulation 
électrique transcrânienne directe sont semblables dans différentes conditions testées, alors 
ceci pourrait indiquer que l’excitabilité des circuits spinaux est similaire. Cependant, il est 
nécessaire de mesurer cette amplitude dans les premiers millisecondes de la réponse évoquée, 
puisque plus on s’éloigne du début de la réponse évoquée dans l’EMG, plus celle-ci peut être 
influencée par l’état des circuits corticaux. Aussi, il est important de prendre en compte que 
les circuits corticaux agissent sur l’excitabilité spinale. Ainsi, les réponses réflexes peuvent 
aussi varier en fonction des influences corticales. Dès lors, observer des différences au point 
de vue des réflexes n’indique pas nécessairement que l’origine de variation des amplitudes 
des MEPs est spinale (Burke et Pierrot-Deseilligny 2010). 
Les principales réponses réflexes utilisées dans les études précédentes comprennent 
les réponses du réflexe H et l’onde F. L’amplitude et la latence des ondes H et F ont été prises 
en compte pour caractériser l’état d’excitabilité des circuits spinaux et des MNs impliqués 
dans les tâches motrices. Cependant, il faut aussi noter que ces deux mesures sont influencées 
par les voies descendantes en pré- et post-synaptique et par des influences segmentaires 
oligosynaptiques (i.e. non seulement par l’afférence Ia contactant monosynaptiquement le 
MN-α mais aussi par d’autres afférences segmentaires, provenant de muscles homonymes et 
hétéronymes et par des inputs cutanés ou articulaires, Ball 200569, Knikou 2008).  
Le réflexe H est évoqué par une stimulation électrique70 de fibres sensorielles 
(spécialement Ia, dérivées des fuseaux neuromusculaires), qui contactent ensuite les MNs 
spinaux, ce qui produit une réponse musculaire qui peut être quantifiée en fonction de son 
amplitude. Le réflexe H est considéré comme un analogue électrique de la réponse 
musculaire à l’étirement. Cependant, il faut aussi rappeler le caractère artificiel du signal 
induit par ce type de stimulation électrique ayant lieu au niveau de la peau et qui n’implique 
                                                 
69 Dans DeLisa et al (2005). Chapitre 3 : Electrodiagnostic evaluation of the peripheral nervous system. 
70 L’onde électrique utilisée est de forme carrée, de courte durée (0.5-1.5 ms, Ferbert et al 1992, Perez et Cohen 
2009) et de petite amplitude. La réponse évoquée à plus courte latence provient de la propagation orthodromique 




pas les fuseaux neuromusculaires ou les organes tendineux de Golgi eux-mêmes, 
contrairement au réflexe d’étirement. Par ailleurs, il faut aussi noter que, contrairement au 
réflexe d’étirement, le réflexe H et l’onde F ne peuvent pas être évoqués dans tous les muscles 
et chez tous les sujets (Jusić et al 1995). Enfin, le réflexe H ne permettrait pas d’évaluer l’état 
de MNs dont le potentiel de membrane est inférieur au seuil (Knikou 2008). 
L’onde F provient d’une propagation antidromique de l’influx de la stimulation 
électrique périphérique (la même ayant donné naissance à l’onde M et au réflexe H) dans le 
nerf moteur, stimulant le corps cellulaire du MN-α dans la moelle épinière, ce qui est suivi 
d’un influx orthodromique dans le même axone et d’une réponse musculaire (Rossini et al 
1994). Son amplitude dépendra de l’état de polarisation-dépolarisation membranaire du MN. 
Les protocoles utilisés dans les études précédentes ont montré quelques faiblesses 
relativement au contrôle de cette excitabilité spinale. Par exemple, dans Ginanneschi et al 
(2005), l’onde F mesurée dans le muscle ADM a suivi simultanément, en parallèle, la 
variation de l’excitabilité supposée d’origine corticale - évaluée par la technique d’inhibition 
intra-corticale et la facilitation intra-corticale - lors de changements dans la position de 
l’épaule. Ainsi, ceci jette un doute sur l’utilité de l’onde F pour isoler la contribution de 
l’excitabilité des circuits spinaux liés aux MNs visés. Aussi, l’activité EMG des muscles de 
l’épaule n’a pas été surveillée dans cette étude, même s’il est possible que celle-ci ait 
influencé les muscles plus distaux par des interactions intermusculaires.  
Aussi, dans le contexte de notre étude dans l’article 2, quelques problèmes d’ordre 
méthodologiques sont apparus lorsque nous avons tenté d’utiliser le réflexe H afin de 
quantifier le niveau d’excitabilité des MNs des muscles du poignet. En effet, bien que le 
réflexe H soit très souvent utilisé pour décrire l’excitabilité des MNs due aux circuits spinaux, 
une des conditions majeures de son utilisation implique une réponse M stable entre les 
conditions qui sont expérimentalement comparées, autrement ceci indique que le nombre de 
fibres stimulées n’est pas semblable dans les deux conditions (Knikou 2008, Misiaszek 
2003). En essayant de générer des réponses M et H, nous avons observé que, lorsque les 
sujets changeaient la position de leur poignet et le niveau de contraction des muscles de leur 




utilisée dans cette procédure, ce qui a produit inévitablement des changements artificiels dans 
les réponses H et M lors des changements de position. Aussi, afin d’obtenir des réponses H 
fiables et stables, les muscles devraient maintenir un niveau de contraction supérieur à 5 % 
de la contraction volontaire maximale (Knikou 2008), ce qui n’était pas compatible avec 
l’instruction que nous donnions aux participants de notre étude (article 2), soit de minimiser 
l’activité, l’effort musculaire et l’EMG avant et après leurs changements de position. 
Étant donné les problèmes reliés à l’utilisation du réflexe H dans notre étude (article 
2), nous avons utilisé une autre méthode afin de d’évaluer l’excitabilité des MNs de certains 
muscles dans l’avant-bras dans les différentes conditions testées : le réflexe d’étirement. Ce 
réflexe d’étirement a été provoqué en perturbant momentanément, avec une intensité 
modérée (100 ms, ~0.35 Nm), la position angulaire du poignet à l’aide d’un moteur de torque 
couplé au manipulandum où était placé l’avant-bras. Cette méthode, moins artificielle au plan 
physiologique que la stimulation électrique donnant lieu au réflexe H, a permis d’évoquer 
des réponses musculaires en réaction aux perturbations de l’angle du poignet. Les 
caractéristiques (latence, amplitude de la réponse, position-seuil à l’origine de la réponse) de 
la première bouffée réflexe ont été utilisées comme points de comparaison de l’excitabilité 
des MNs spinaux dans différentes positions et conditions neuromusculaires (positionnement 
actif précédant et suivant un mouvement, relaxation profonde). La méthodologie de l’article 
2 sera précisée dans la section suivante, où nous reviendrons également sur certains aspects 
méthodologiques de l’article 1. 
 
Présentation du projet de recherche 
La revue de littérature qui a précédé a permis de montrer les principales structures 
anatomiques impliquées dans le contrôle des mouvements du bras. Nous avons aussi exposé 
quelques-uns des grands problèmes théoriques reliés aux principes de contrôle chez l’humain 
(redondance du système neuromusculaire, problème de posture-mouvement, équivalence 
motrice, intégration sensori-motrice) et les controverses concernant les mécanismes et 




avons également mis en évidence les lacunes retrouvées dans les deux approches théoriques 
considérées (codage direct des variables mécaniques vs contrôle de la position-seuil) et la 
nécessité de tester l’implication des différentes sources afférentes dans l’ajustement des 
mouvements du bras.  
Plus spécifiquement, nous avons présenté les études pointant vers un rôle majeur du 
système vestibulaire dans la coordination des mouvements d’atteinte impliquant la main et 
le tronc et celui des voies corticofugales dans le contrôle positionnel. Les effets de ces deux 
voies descendantes sur les circuits spinaux pourraient cependant avoir en commun un 
principe de contrôle : le contrôle de la position-seuil. Ce principe général, à la base des 
expérimentations présentées dans cette thèse, avait précédemment été évoqué lors d’études 
chez les animaux, dans l’étude pionnière d’Orlovsky et Feldman (1972), à travers 
l’illustration des effets neuromusculaires de la stimulation de différentes voies descendantes. 
Nous tenterons de montrer comment ce principe peut s’appliquer dans le contrôle des 
mouvements du bras chez l’humain. Les hypothèses spécifiques et alternatives pour chacun 
des articles seront présentées plus loin (pp. 137-139). 
 
Objectifs généraux et justification à la base des expérimentations pour chacun des 
articles de la thèse 
L’objectif de cette thèse est de mettre en évidence le rôle particulier du système 
vestibulaire dans l’équivalence motrice et celui de la voie corticospinale dans le contrôle de 
la position-seuil. Plus spécifiquement, nous visons à éclaircir le rôle des signaux vestibulaires 
dans l’adaptation de la coordination multi-articulaire du bras lors de mouvements d’atteinte 
impliquant un nombre de degrés de liberté variable (chapitre II, Raptis et al 2007) et celui 
des signaux dérivés du cortex moteur primaire dans le contrôle de la position-seuil (cas du 
poignet, chapitre III, Raptis et al 2010). Les objectifs spécifiques de chacune des études 
seront abordés dans la section suivante. 
Dans l’article 1 (Raptis et al 2007), nous comparerons la capacité de sujets sains et 




d’atteinte exécutés sans vision. Les tâches utilisées ont impliqué un nombre de degrés de 
liberté qui pouvait varier de manière inattendue, en fonction de la perturbation effectuée au 
niveau du tronc (mouvement permis ou bloqué en position verticale par un harnais).  
Quand le tronc contribue au mouvement d’atteinte, son influence sur la trajectoire de 
la main (comparativement aux cas où seul le bras se déplace) peut être minimisée ou, entre 
d’autres mots, « compensée » par des modifications dans les rotations articulaires se 
produisant dans le bras. Cette coordination « compensatoire » bras-tronc impliquerait des 
changements notables dans les mouvements du coude et de l’épaule, ce qui entraînerait une 
invariance de la trajectoire entre les essais avec et sans mouvement du tronc. Cette 
coordination compensatoire serait spécialement recrutée lors de mouvements combinant un 
déplacement du bras et du tronc vers des cibles situées à portée du bras. Elle serait par contre 
annulée lorsque les sujets ne peuvent utiliser le tronc pour contribuer au déplacement de la 
main. Aussi, lorsque la cible est située plus loin que la portée du bras, i.e. que la contribution 
du tronc est absolument nécessaire pour allonger l’amplitude de transport de la main jusqu’à 
la cible, cette coordination compensatoire serait graduellement minimisée pendant 
l’exécution du mouvement d’atteinte (Rossi et al. 2002), jusqu’à être annulée si toutes les 
articulations doivent être recrutées dans une extension maximale.  
Des études précédentes ont montré que les sujets sains et les patients 
proprioceptivement déafférentés peuvent atteindre avec la main une cible mémorisée, en 
l’absence de signaux visuels pendant le mouvement, avec des trajectoires de l’index qui ne 
varient pas significativement même si l’implication du tronc est parfois modifiée via un 
blocage en position verticale (paradigme du blocage du tronc; Ma and Feldman 1995, 
Adamovich et al 2001, Tunik et al 2003). Puisque les patients déafférentés montrent une 
invariance dans les trajectoires de l’index entre les différentes conditions du tronc (libre, 
bloqué), il est probable que le système vestibulaire joue un rôle majeur dans cette 
coordination compensatoire bras-tronc. Voilà pourquoi nous pensons qu’un déficit dans 
l’invariance de la trajectoire pourrait être détecté chez les sujets vestibulodéficients 
chroniques, même si ceux-ci disposent d’informations proprioceptives normales. Ce type de 




vestibulaire dans l’équivalence motrice, i.e. la capacité du système moteur à atteindre un but 
moteur donné lorsque le nombre de degrés de liberté articulaires varie. 
Dans la recension de littérature précédant cette section, nous avons abordé les 
mécanismes possiblement impliqués dans la production de cette coordination compensatoire 
bras-tronc. Ainsi, Adamovich et al (2001) ont montré que cette coordination compensatoire 
ne pouvait être basée sur une anticipation de la condition du tronc, à cause du haut risque 
d’erreur lié à une telle prédiction lorsque le blocage du tronc est produit de manière 
inattendue. Aussi, les réactions « en continu » préprogrammées (triggered on-line) 
déclenchées lors de la perception du blocage du tronc surviendraient avec une latence trop 
longue pour expliquer la survenue de la coordination compensatoire bras-tronc (latence 
minimale d’environ 60 ms chez les sujets sains). La courte latence de la coordination 
compensatoire bras-tronc pointerait donc aussi vers l’implication de signaux vestibulaires et 
de voies vestibulofugales dans l’ajustement des angles articulaires du bras (voir aussi Mars 
et al 2003).  
Dans l’article 2 (Raptis et al 2010), nous tenterons de résoudre la controverse 
concernant la signification fonctionnelle de l’excitabilité corticospinale (réponses 
musculaires à la stimulation magnétique transcrânienne) dans le contrôle d’une configuration 
articulaire. Ainsi, notre recension de littérature a montré qu’il n’est pas encore clair si, pour 
les muscles du bras, les signaux du cortex moteur programment directement un certain niveau 
d’activité EMG, les forces à produire pour chacun des muscles dans chacune des positions 
statiques, les positions statiques elles-mêmes ou s’ils contribuent à la translation (resetting) 
de la position-seuil des articulations. Une grande partie des études concernant les 
mouvements volontaires ont été centrées sur des mouvements multiarticulaires du bras 
(comme l’article 1 de cette thèse). Cependant, peu d’attention a été accordée à l’articulation 
du poignet, malgré le fait que celle-ci joue un rôle fonctionnel majeur dans la plupart des 
mouvements dirigés vers une cible, en interconnectant la phase de transport et la phase 
d’orientation finale des doigts nécessaire à la préhension et à la manipulation d’objets 




changements d’excitabilité corticospinale lorsque la position du poignet est modifiée, soit de 
manière active, soit lorsque l’articulation est amenée passivement dans une nouvelle position.  
Afin de mettre à l’épreuve l’hypothèse d’un contrôle direct de l’EMG par la voie 
corticospinale, il était nécessaire de montrer une dissociation entre l’EMG produit à chacune 
de ces positions et l’excitabilité corticospinale. Ainsi, l’excitabilité corticospinale a été 
évaluée dans une position de flexion et une position d’extension, en situation de 
positionnement actif et passif, avec des niveaux d’activité EMG égalisés entre les deux 
positions. Pour montrer que la position-seuil est contrôlée par les voies corticofugales, il était 
nécessaire de démontrer que les changements volontaires de position impliquent, 
parallèlement au changement d’excitabilité corticospinale, une translation du référentiel 
spatial d’activation neuromusculaire (changement de la position-seuil), ce qui sera illustré 
par les réponses musculaires obtenues à la suite d’étirements de muscles soutenant chacune 
des positions du poignet. Cet article exposera aussi l’effort volontaire qui peut être nécessaire 
à la relaxation musculaire profonde et le reflet caractéristique de cette relaxation dans 
l’excitabilité corticospinale. Dans le contexte de la théorie du contrôle de la position-seuil, la 
relaxation musculaire profonde est obtenue en déplaçant l’origine du référentiel d’activation 
musculaire au-delà des limites biomécaniques de l’amplitude articulaire (Levin et al 2000), 
ce qui peut être montré par une diminution drastique des réponses réflexes aux perturbations. 
 
Objectifs spécifiques 
Objectif 1. Comparer la coordination compensatoire bras-tronc lors de mouvements 
d’atteinte impliquant le tronc chez des sujets sains et chez des patients avec lésion 
vestibulaire unilatérale complète (due à la résection d’un neurinome acoustique) mais avec 
un système proprioceptif intact (Raptis et al 2007, article 1 de cette thèse).  
 
Dans l’article 1, la présence d’un déficit dans la coordination compensatoire chez les 
patients vestibulodéficients indiquerait que le système vestibulaire joue un rôle prépondérant 




Les deux tâches qui ont été étudiées sont les suivantes : 1) un pointage vers des cibles 
mémorisées (ipsilatérale et controlatérale, en l’absence de vision pendant le mouvement) et 
situées à portée du bras, par un mouvement combinant simultanément le bras et le tronc; et 
2) le maintien d’une position de l’index lors de mouvements similaires du tronc, pour les 
mêmes cibles, aussi en l’absence de signaux visuels pendant le mouvement du tronc. 
 
Objectif 2. i) Montrer que la position-seuil est modifiée lors de changements volontaires de 
position chez l’humain. Donc, cette position-seuil devrait être différente lorsque les sujets 
établissent différentes positions physiques du poignet (Raptis et al 2010, article 2 de cette 
thèse).  
        ii) Démontrer que le cortex moteur primaire participe au changement de la 
position-seuil en modifiant ses influences descendantes (quantifiées par l’excitabilité 
corticomotrice) vers les muscles impliqués.  
 
Dans l’article 2, nous utiliserons plus spécifiquement un contraste entre une position 
de flexion (45º de flexion) et une position d’extension (25º d’extension) établies avec des 
niveaux d’activité EMG semblables. Après quantification de la distance entre la position 
actuelle et la position-seuil (ce qui refléterait l’excitabilité motoneuronale), nous 
déterminerons si le signal descendant provenant de M1 est modifié indépendamment de 
l’EMG lié à chacune des positions. Ceci confirmerait l’implication des voies corticospinales 
(parallèlement aux autres voies descendantes) dans la modification de la position-seuil 
nécessaire au positionnement volontaire. Aussi, nous vérifierons si M1 participe à la 
translation (resetting) de la position-seuil dans les muscles du poignet lorsqu’on demande 






Hypothèse A : Le système vestibulaire et ses voies descendantes associées 
(vestibulomotrices) jouent un rôle prépondérant dans l’équivalence motrice et la coordination 
compensatoire bras-tronc lors de mouvements de pointage impliquant le bras et le tronc. 
Ainsi, les patients vestibulodéficients devraient présenter une habileté moindre lorsqu’il 
s’agit de conserver une même trajectoire de la main lorsque le nombre de degrés de liberté 
articulaires recrutés varie, spécialement si le tronc ou la tête sont recrutés dans le mouvement. 
Ainsi, chez ces patients, les mouvements du bras exécutés avec un tronc libre 
devraient diverger de ceux performés lorsque le tronc est bloqué de manière inattendue et 
que la vision (bloquée pendant le mouvement) ne peut aider à détecter cette déviation de la 
main. Dans une tâche où une position de l’index doit être maintenue pendant le mouvement 
du tronc (toujours en l’absence de vision), un déficit dans les signaux vestibulaires provenant 
du mouvement de la tête engendrerait une plus grande déviation de la position de la main 
chez les patients vestibulodéficients que chez les sujets sains.  
 
Hypothèse alternative: Le système vestibulaire ne serait pas essentiel à la 
 coordination compensatoire bras-tronc. Les signaux proprioceptifs, non altérés chez 
 les sujets vestibulodéficients, permettraient de compenser l’influence du 
 mouvement du tronc et de garder une invariance de la trajectoire similaire à celle 
 des sujets sains. 
 
Hypothèse B : M1 participe au contrôle de la position-seuil nécessaire à la fois à la 
stabilisation d’une position et au changement de position. Ce contrôle de la position-seuil 
s’effectuerait en circuit ouvert (open-loop). Ceci implique que bien que les signaux afférents 
constituent des outils employés par le SNC dans l’établissement d’une position, ils ne 
contrôleraient pas la position elle-même ou le signal descendant de M1 (reflété par 
l’excitabilité corticomotrice évaluée par la TMS). M1 peut aussi contribuer au changement 




Dans l’article 2, l’hypothèse B implique les points suivants:  
1) Les changements volontaires de position du poignet s’exécuteraient par 
l’intermédiaire d’un changement de position-seuil. Ce changement de position-seuil devrait 
être détecté par une modification du référentiel d’activation neuromusculaire lors de 
perturbations, donc par une modification de la position physique où apparaît une réponse 
musculaire en réponse à un étirement des muscles stabilisant ces positions.  
2) La réponse musculaire à une impulsion de TMS refléterait la commande 
corticospinale envoyée vers cette articulation. Si M1 participe au contrôle de la position-
seuil, son état de base stabilisé (steady state) devrait être modifié lors d’une transition vers 
une nouvelle position-seuil. Par exemple, pour produire une flexion du poignet, la position-
seuil du poignet devrait être amenée dans la direction de flexion. Ceci se ferait par une 
augmentation de l’intensité de l’input descendant facilitateur net (excitabilité corticomotrice 
évaluée avec la TMS) vers les fléchisseurs et une diminution de celle des extenseurs. Cet état 
spécifique à une position-seuil donnée devrait être maintenu même après la fin du 
mouvement volontaire, lorsque l’EMG a diminué à un niveau comparable à celui observé 
avant le mouvement et que l’excitabilité motoneuronale-α revient aussi à ce niveau pré-
mouvement.  
3) Lors de la relaxation, on devrait observer un déplacement de la position-seuil par 
rapport à la situation active – donc un déplacement du référentiel d’activation qui sera détecté 
par le changement des réponses musculaires post-étirement – et, parallèlement, une 
diminution de l’excitabilité corticomotrice pour tous les muscles. Cette diminution 
d’excitabilité corticomotrice serait nécessaire au déplacement de l’origine du référentiel 
d’activation en dehors des limites angulaires biomécaniques (voir fig. 3 de l’introduction de 
cette thèse). 
 
Hypothèses alternatives: a) M1 participe à la spécification directe de l’activité 
EMG, donc le patron EMG devrait s’accompagner 




corticomotrice. Donc, si l’EMG post-mouvement 
revient à un niveau semblable à celui pré-
mouvement, alors l’excitabilité corticomotrice 
devrait être semblable avant et après le mouvement.  
 
                                         b) Les informations afférentes influencent 
l’excitabilité corticomotrice et permettent à M1 de 
spécifier directement la position physique. 
L’excitabilité corticomotrice dépendrait donc de la 
position articulaire physique. 
 
 
Aperçu des devis expérimentaux et justification des procédures 
 
Devis de l’article 1 (Raptis et al 2007) : Dans cet article, le paradigme du blocage 
du tronc a été utilisé (voir fig.13 en p.141; Adamovich et al 2001, Rossi et al 2002). Les 
sujets (7 patients ayant subi une résection unilatérale d’un neurinome acoustique, 7 sujets 
sains), en position assise, devaient atteindre une cible située soit dans l’espace péri-personnel 
ipsilatéral (à 75º dans le sens horaire par rapport à la ligne médiane du sujet), soit controlatéral 
(à 40º dans le sens antihoraire par rapport à la ligne médiane du sujet). La position de la cible 
ipsilatérale visait spécialement à maximiser l’influence du tronc sur le déplacement de la 
main si la coordination compensatoire n’était pas efficacement déclenchée. En effet, le 
déplacement de la main vers la cible devait être produit dans une direction presque 
perpendiculaire par rapport au mouvement du tronc demandé (flexion vers l’avant). Noter 
que la cible controlatérale ne pouvait être placée à un angle aussi prononcé, à cause des 
contraintes biomécaniques (dues à la présence du tronc) liées au mouvement de la main dans 




Une première tâche, dite de la « main immobile », consistait à placer la main au-
dessus d’une des cibles (ipsilatérale ou controlatérale) et à la maintenir dans cette position 
pendant une flexion du tronc vers l’avant (modification de l’angle de la hanche). Les sujets 
portaient des lunettes de cristaux liquides, ce qui permettait de programmer l’opacification 
de ces lunettes pendant le mouvement du tronc. Les mouvements étaient donc exécutés sans 
vision de la cible et sans connaissance du résultat ou des erreurs71, ce qui permettait de 
diminuer l’influence d’un processus d’apprentissage sur les résultats de coordination 
interarticulaire.  
Dans la deuxième tâche, proprement de « pointage », les participants devaient 
atteindre ces mêmes cibles avec l’index en partant d’une position de départ située sur un 
plateau déposé par-dessus leurs cuisses. Comme dans la première tâche (main immobile), 
leur vision était bloquée pendant le mouvement, qui devait se faire en combinant le 
déplacement de la main avec une flexion du tronc vers l’avant (environ 20 cm de déplacement 
sagittal pour le marqueur placé sur le haut du sternum).  
Pour ces deux tâches, dans 30 % des essais (choisis aléatoirement pour éviter une 
stratégie d’anticipation de la part du sujet), le mouvement du tronc était bloqué par un 
mécanisme électromagnétique simultanément au signal de départ. Dans tous les cas, les sujets 
devaient essayer de compléter la tâche (garder la main au-dessus de la cible ou la déplacer 
pour atteindre la cible) sans que leurs trajectoires ne soient affectées par la condition du tronc 
(essais avec tronc libre vs avec tronc bloqué). 
 
                                                 






Fig. 13 : Devis expérimental pour l’article 1 
 
Les coordonnées spatiales des segments du bras et du haut du sternum ont été 
enregistrées pendant l’exécution des deux types de tâches. La coordination compensatoire a 
été quantifiée en fonction de la déviation du mouvement de l’index induit par l’implication 
du mouvement du tronc et des changements se produisant au niveau des angles du coude et 
de l’épaule. 
Afin de représenter quantitativement la déviation des trajectoires entre les deux 
conditions du tronc (ou le degré d’invariance), nous avons créé une mesure, le « gain de 
compensation ». Rappelons que si le mouvement du tronc n’est pas compensé, la trajectoire 
de la main suivrait le mouvement du sternum vers l’avant et vers le bas. Donc, l’analyse a 
spécialement été centrée sur ces directions de déviation. Noter que le gain de compensation 
peut être calculé séparément dans chacune des dimensions (x, y, z) selon l’équation de base 
suivante : 
g = 1- sa /s 
où le coefficient sa représente la déviation dans les essais avec tronc libre relativement à ceux 
avec tronc bloqué. Le coefficient s représente la déviation maximale de l’index qui pourrait 
être produite si le mouvement du tronc était transmis en bloc au mouvement de l’index, dans 
la même direction et amplitude, lors des essais avec tronc libre. Au point de vue des tâches 
utilisées dans l’article 1, puisque l’index du sujet était placé à proximité de la cible au début 










sternal, et qu’il bougeait vers cette même cible dans la tâche de pointage, le coefficient s 
correspondait au changement de position du marqueur sternal dans les essais avec tronc libre.  
Il faut noter que le calcul du gain signifie que c’est l’effet du tronc sur la position 
finale de l’index qui était mesuré, et non la précision du mouvement d’atteinte. Selon les 
instructions données, les sujets devaient produire des trajectoires semblables pour l’index 
dans les deux conditions du tronc. Les sujets ne recevant pas d’indication (feedback) sur la 
précision de leurs mouvements (en l’absence de signaux visuels significatifs), ceux-ci 
présenteraient nécessairement des erreurs systématiques dans l’atteinte (Pigeon et al 2000). 
La mesure de ces erreurs ou de la précision des mouvements à l’intérieur d’une même tâche 
n’était pas essentielle à la mesure de l’équivalence motrice, puisque ce sont les déplacements 
moyens de l’index pour les deux conditions du tronc (libre, bloqué) qui étaient comparés 
pour chacune des tâches.  
Lorsque sa = 0, cela signifie que les déplacements de l’index lors des essais avec tronc 
libre sont parfaitement équivalents à ceux avec tronc bloqué, donc que l’influence du tronc 
est parfaitement compensée lorsque sa contribution au mouvement de la main varie. Le gain 
de compensation est alors de 1 (compensation parfaite). Si le déplacement du tronc (s) 
entraîne une différence dans les déplacements de l’index (essais avec tronc libre vs essais 
avec tronc bloqué), sa est plus grand que 0; plus il est élevé, plus le rapport sa /s est grand 
(maximum fixé à 1), ce qui donne un gain de compensation « imparfait », situé entre 0 et 1. 
Si le déplacement du tronc est entièrement transmis au mouvement de l’index, alors on 
retrouve des déplacements de la main très différents entre les deux conditions du tronc; sa est 
alors égal à s, donc le gain de compensation est nul. 
  Il est possible de combiner géométriquement les gains de compensation obtenus dans 
chacune des directions de déplacement (x, y, z). Puisque le déplacement du tronc, dans nos 




significatif au niveau de son déplacement en « x »72, les gains des dimensions y et z ont été 
combinés selon l’équation suivante : 
 































où : siy = déviation de l’index en "y" due à l’implication du tronc  
       sty = déplacement du tronc en "y"  
       siz = déviation de l’index en "z" due à l’implication du tronc  
       stz = déplacement du tronc en "z"  
       smax = déplacement du tronc dans la direction où ce déplacement est le plus grand   
      (déviation plus forte soit en "y", soit en "z") 
 
Noter que cette équation utilise, à la base, le théorème de Pythagore pour additionner 
géométriquement les gains d’axes de déplacement perpendiculaires entre eux (le gain 
combiné de deux axes perpendiculaires – y et z, dans ce cas – pouvant être représenté par 
l’hypoténuse d’un triangle rectangle dont les 2 autres côtés représentent les gains dans les 
directions considérées). On y a inclus un premier facteur de normalisation au numérateur, 
soit la fraction comportant le terme smax, qui correspond à la valeur du déplacement du tronc 
la plus grande entre les directions y et z (donc la valeur la plus grande entre sty et stz). Ceci 
permet que, dans le cas où les déplacements sont inégaux entre les directions considérées, la 
                                                 
72 Dans le contexte d’une tâche ayant un effet dans la dimension x, nous suggérons que le gain inclue 
cette composante, en suivant le principe du théorème de Pythagore et la logique de normalisation expliquée 





direction où le déplacement est le plus petit n’ait pas une influence égale sur le gain total à 
celle où le déplacement est le plus grand (ne pas utiliser ce facteur de normalisation 
entraînerait une déformation de la représentativité du gain total73). Un second facteur de 
normalisation placé au dénominateur (correspondant à la somme maximale possible au 
numérateur) permet que la somme calculée au numérateur ne donne pas un gain total 
excédant 1. En d’autres mots, en fonction de cette normalisation, le gain qui sera atteint si la 
compensation est parfaite sera égal à 1. 74  
 
Devis de l’article 2 (Raptis et al 2010) : L’excitabilité corticospinale dans les deux 
positions du poignet (flexion, extension) a été quantifiée par l’intermédiaire des réponses 
musculaires évoquées (MEP) par des pulses simples de TMS. Les pulses simples ont été 
produits au-dessus de l’aire M1, à l’endroit où le seuil de réponse des MEP était le moins 
élevé pour les muscles enregistrés dans l’avant-bras (FCR, FCU, ECR, ECU). Ces quatre 
muscles contribuent au mouvement de flexion-extension du poignet.  
Les sujets ont bougé l’articulation du poignet dans un manipulandum entre une 
position de flexion de 45° et de 25° d’extension, et vice-versa. Afin d’isoler la composante 
corticomotrice (par rapport à l’influence de l’excitabilité du pool de motoneurones-α au 
niveau spinal) dans la spécification de chacune des positions angulaires du poignet et son 
                                                 
73 Omettre cette normalisation pourrait entraîner des résultats numériques très différents de l’appréciation 
physique de la compensation. Prenons le cas (hypothétique) d’un sujet dont le déplacement du tronc en "y" est 
10 fois plus grand que son déplacement en "z". Il pourrait obtenir un gain excellent en "y" mais une déviation 
minime en "z" qui donnerait toutefois un gain pauvre en "z". Si le gain total est simplement calculé par la 
moyenne des gains obtenus dans les 2 directions, alors il obtient un gain total faible malgré une faible déviation 
totale de la main. Ce gain total (biaisé par manque de normalisation) pourrait équivaloir numériquement à celui 
d’un sujet dont le déplacement en "y" a été semblable à celui en "z" mais avec un gain faible dans les 2 directions 
de déplacement du tronc, malgré l’évidence de la déviation plus grande de la main du deuxième sujet par rapport 
au premier. 
74 Afin de simplifier les calculs des gains et leur interprétation, le maximum possible pour les fractions siy/sty et 
siz/stz a été fixé à 1, même si, parfois, la déviation de l’index peut dépasser le déplacement au niveau du sternum; 
la fraction calculée est donc d’abord supérieure à 1, mais est ensuite corrigée à 1. Le gain minimal a été établi 
à 0; dans les rares cas où on retrouvait une coordination avec hypercompensation, i.e. un déplacement de l’index 
dans le sens opposé à celui du tronc, la fraction négative a été ajustée à 0. L’hypercompensation significative 
observée chez un patient a cependant été notée et rapportée séparément dans les résultats et discutée dans la 
section discussion de l’article. Globalement, ces ajustements permettent d’obtenir des gains totaux entre 0 et 1, 




effet sur les MEPs, nous avons demandé aux sujets d’égaliser l’activité musculaire EMG 
dans ces positions. L’activité EMG étant semblable dans les deux positions, ceci indiquerait 
que les motoneurones se retrouvent dans des états d’excitabilité similaires, donc le MEP 
évoqué par la TMS témoignerait alors de la commande descendante. Dans la grande majorité 
des cas, l’égalisation de l’EMG signifiait qu’il fallait compenser l’élasticité passive des 
antagonistes, sinon l’activité des agonistes demeurait légèrement plus forte dans une position 
par rapport à l’autre, à cause de la tension passive générée par l’étirement des antagonistes 
(voir aussi Feldman 1986, Fig.1). La compensation de cette élasticité passive des antagonistes 
a été produite, chez certains sujets, avec des élastiques rattachés, d’un côté, sur une des 
extrémités des bras du manipulandum, et de l’autre, près de son centre de rotation (voir figure 
2 de l’article 2). Chez d’autres sujets, plutôt que d’utiliser des élastiques, nous avons ajouté 
un petit moment de torsion élastique qui dépendait de la position75. Ce moment de torsion 
était produit par le moteur de torque couplé au manipulandum.  
Afin d’exclure la possibilité que les changements observés dans l’excitabilité 
corticomotrice puissent être expliqués par des changements dans l’excitabilité des pools de 
MNs- (incluant ceux dont le potentiel de membrane est sous le seuil et qui ne sont pas 
détectés par une mesure du niveau d’EMG), l’excitabilité motoneuronale a été quantifiée par 
l’intermédiaire des réactions électromyographiques à des étirements musculaires brefs. Ces 
étirements ont été produits dans la direction de flexion ou d’extension, afin de caractériser 
l’excitabilité des MNs- des fléchisseurs et des extenseurs dans les deux positions testées. 
Ces réponses à l’étirement et leur situation spatiale ont aussi permis de confirmer les 
changements dans la position-seuil et leur reconfiguration spatiale inhérente au changement 
volontaire de position. En effet, nous montrerons que la position-seuil (position physique où 
débute la réaction musculaire) se trouvait à quelques degrés de la position physique. Dans le 
                                                 
75 Le moment de torsion était nul à la position neutre (correspondant au point de référence où la caractéristique 
de la tension passive fait intersection avec l’axe des angles articulaires, soit l’axe des "x" dans la Fig. 1 de 
Feldman 1986). Le moment de torsion appuyait la flexion en flexion et l’extension en extension, avec une pente 




cadre de nos résultats, la position-seuil (liée à une longueur musculaire-seuil) a été exprimée, 
en termes articulaires, en « angle-seuil ».  
Pour quantifier l’excitabilité motoneuronale-α dans les deux positions, nous avons 
calculé l’amplitude de la première bouffée (durée maximale de 30 ms) due à l’étirement. 
Cette amplitude refléterait l’excitabilité des MN-α des muscles enregistrés en minimisant 
l’influence du réseau d’interneurones et des circuits transcorticaux qui interviendraient aussi 
dans les bouffées réflexes subséquentes et dans les périodes d’inhibition motoneuronale 
suivant cette première bouffée (Hammond 1955, Crago et al 1976, Cheney et Fetz 1984, 
Prochazka 1986, Latash 1993, Archambault 2003, Schuurmans et al 2009). Pour évaluer la 
position-seuil, il fallait prendre en compte que la latence de réaction à l’étirement comportait 
deux composantes : la latence minimale du réflexe autogénique (i.e. concernant la réponse 
du muscle qui est étiré) et la latence due à la différence entre l’angle articulaire physique et 
l’angle-seuil comme tel. La latence minimale du réflexe autogénique a été obtenue dans les 
muscles pré-activés, pour chaque participant. Elle correspond au temps de conduction du 
signal afférent (dû à l’étirement) jusqu’à son influence sur le muscle étiré. Les premiers MNs-
α spinaux à réagir seraient les plus excitables (pré-activés par un potentiel de membrane au-
dessus du seuil). Cette latence minimale a été soustraite de la latence obtenue dans les 
muscles en position statique à EMG minimisé, pour déterminer la latence nécessaire aux 
MN-α pour atteindre leur seuil d’excitabilité. Par l’intermédiaire de cette latence, il a ensuite 
été possible de calculer la déviation angulaire et la vitesse à laquelle la réponse réflexe a été 
déclenchée (voir équations en pp.66-67, section sur le contrôle de la position-seuil). 
Il faut noter que, lors des recherches précédentes, l’excitabilité motoneuronale avait souvent 
été évaluée par l’intermédiaire du réflexe H. Ce réflexe, déclenché par un stimulus électrique 
sur la peau, activerait des fibres Ia (entre autres) et serait considéré comme un analogue 
électrique des réponses musculaires à l’étirement (Knikou 2008). Cependant, cette méthode 
ne pouvait être utilisée dans le contexte de notre devis expérimental pour deux raisons 
principales :  
1) Le réflexe H pourrait témoigner de manière fiable de l’excitabilité motoneuronale 




(Knikou 2008, Misiaszek 2003). Lorsque nous avons recueilli les réponses H et M chez 
quelques sujets, nous avons remarqué qu’il était très difficile d’empêcher le déplacement de 
l’électrode de stimulation par rapport aux muscles étudiés, lorsque les sujets bougeaient de 
la position de flexion à celle d’extension ou contractaient momentanément les muscles. Ces 
déplacements de l’électrode de stimulation ont entraîné des différences significatives entre 
les réponses M obtenues dans les 2 positions. Ceci indique que les réponses H qui pourraient 
être obtenues seraient aussi influencées par cette limite méthodologique et ne permettraient 
pas d’isoler de manière fiable les différences d’excitabilité motoneuronale dépendantes de la 
position. 
2) Afin d’obtenir des réponses H stables, les contractions musculaires doivent 
atteindre, au minimum, 5 % de la force de contraction maximale (MVC; Knikou 2008), ce 
qui constitue un niveau de contraction trop élevé pour notre cadre expérimental. Dans nos 
expériences, les sujets devaient minimiser l’activité EMG dans les 2 positions (i.e. avant et 
après le mouvement entre les positions), à un niveau inférieur à 5 % de MVC. 
Enfin, la méthode de mesure de l’excitabilité motoneuronale- par les étirements 
nous a aussi permis de mesurer cette excitabilité simultanément dans les 4 muscles (FCR, 
FCU, ECR, ECU), ce qui n’est pas possible avec la méthode du réflexe H.  
Tous les sujets qui ont participé aux expériences ont signé un formulaire de 
consentement précédemment approuvé par le comité d’éthique institutionnel (CRIR, voir 
annexes II et III). 
Les MEPs et réponses musculaires réflexes ont été recueillis lors de spécifications 
actives de position et lorsque le sujet était relâché dans ces mêmes positions. Dans ce cas, 
l’expérimentateur amenait passivement le sujet à l’angle désiré. Cette situation de relaxation 
a permis d’établir un contraste dans les influences corticomotrices entre deux situations où 
l’activité EMG est minimale, soit lorsque le sujet minimise son activité neuromusculaire à 
un niveau tout juste suffisant pour maintenir de manière stable une position donnée et celle 
où il relaxe profondément, sans déterminer de position physique particulière. Aussi, puisque 




pouvaient dans les deux cas influencer l’excitabilité motoneuronale et les MEPs d’une 
manière dépendante de la position. Le fait de comparer les MEPs dans l’état actif et relâché 
nous a donc permis de déterminer si les informations afférentes étaient responsables de 
variations dans l’amplitude des MEPs entre les différentes positions. Cette excitabilité a aussi 
été testée lorsque les mêmes positions étaient atteintes suivant un mouvement de flexion ou 
d’extension; ceci a permis de déterminer si l’historique de déplacement constituait un facteur 
déterminant dans l’excitabilité corticomotrice. 
La figure suivante illustre le devis expérimental utilisé dans l’article 2 (voir aussi les 





Fig. 14 : Devis expérimental pour l’article 2 (Raptis et al 2010)
Manipulandum
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The vestibulo-spinal system likely plays an essential role in motor equivalence – the ability 
to reach the desired motor goal despite intentional or imposed changes in the number of body 
segments involved in the task. To test this hypothesis, we compared the ability of healthy 
subjects and patients with unilateral vestibular lesions (surgical acoustic neuroma resection 
0.6 to 6.7 years prior to the study) to maintain either the same hand position or the same 
trajectory of within arm reach movements while flexing the trunk, in the absence of vision. 
In randomly selected trials, the trunk motion was prevented by an electromagnetic device. 
Healthy subjects were able to preserve the hand position or trajectory by modifying the elbow 
and shoulder joint rotations in a condition-dependent way, at a minimal latency of about 60 
ms after the trunk movement onset. In contrast, 6 out of 7 patients showed deficits in the 
compensatory angular modifications at least in one of two tasks so that 30-100% of the trunk 
displacement was not compensated and thus influenced the hand position or trajectory. 
Results suggest that vestibular influences evoked by the head motion during trunk flexion 
play a major role in maintaining the consistency of arm motor actions in external space 
despite changes in the number of body segments involved. Our findings also suggest that 
despite long-term plasticity in the vestibular system and related neural structures, unilateral 
vestibular lesion may reduce the capacity of the nervous system to achieve motor 
equivalence.  
 
Keywords: arm-trunk coordination, reaching, trajectory invariance, redundancy problems, 







Recent studies have shown that the hand trajectories of pointing movements to targets within 
the arm’s reach remain invariant when subjects intentionally flex the trunk or when the trunk 
motion is unexpectedly prevented by an electromechanical device (Ma and Feldman 1995; 
Adamovich et al. 2001). The trajectories remain invariant even if the hand movements are 
produced to remembered targets, i.e. in the absence of vision (Pigeon et al. 2000). When the 
trunk is moving, the influence of trunk motion on the hand trajectory is minimized by 
appropriate compensatory modifications of the arm joint angles, compared to the situation 
when the trunk is motionless (Adamovich et al. 2001). These angular modifications in trunk-
assisted reaching are called compensatory arm movements or compensatory arm-trunk 
coordination. When trunk motion is either free or blocked in randomly occurring trials, the 
invariance of hand trajectory is maintained by using or excluding the compensatory 
coordination, respectively. When pointing is produced to targets beyond the arm’s reach, the 
influence of the trunk motion on the hand trajectory is initially fully compensated but when 
the arm approaches the reaching limits, the gain of the compensatory co-ordination is 
attenuated allowing the trunk to contribute to the hand movement extent and direction (Rossi 
et al. 2002).  
 
Adamovich et al. (2001) addressed the question of whether or not the compensatory arm-
trunk coordination relies on an anticipatory strategy by making modifications of arm joint 
angles depending on the prediction of the presence or absence of trunk motion in the 
approaching trial. They analyzed trunk-assisted pointing movements to targets placed within 
arm’s reach. The trunk motion was prevented in comparatively rare and randomly selected 
trials. In this situation, the anticipatory strategy would be ineffective because of the high 
probability of errors in anticipation and, as a consequence, frequent movement errors. 
Subjects had no difficulty in maintaining the same hand trajectory regardless of the trunk 
condition, implying that the compensatory coordination in trunk-assistant reaching may not 




compensatory reactions triggered on-line, i.e. when the trunk moves during the current trial, 
would be too late to account for the invariance of the hand reaching trajectory. Thus, neither 
anticipatory, nor triggered compensatory central commands, but rather sensory 
(proprioceptive, cutaneous and/or vestibular) feedback resulting from trunk motion may 
underlie the compensatory modifications in arm joint angles that maintain the same hand 
trajectory despite changes in the number of degrees of freedom involved in the pointing task.  
 
The involvement of vestibulo-spinal pathways in trunk-assisted reaching tasks has previously 
been demonstrated in studies using galvanic vestibular stimulation (GVS; Mars et al. 2003; 
Bresciani et al. 2002a; Day and Reynolds 2005). It was concluded that these pathways can 
induce short-latency changes in on-going whole body movements (Fitzpatrick et al. 1994; 
Lackner 1988; Ivanenko et al. 2000). Similar conclusions were derived from studies of 
passive trunk rotations during arm reaching (Bresciani et al. 2005; Guillaud et al. 2006). 
These studies analyzing the role of the vestibular system in reaching movements did not 
exclude the possibility that proprioceptive feedback (conveyed to arm motoneurons, for 
example, from hip muscles during trunk flexion in the study by Mars et al. 2003) in isolation 
or in combination with the vestibular system underlies the compensatory arm-trunk 
coordination. Addressing this issue, Tunik et al. (2003) found that deafferented patients who 
lost kinesthetic and cutaneous sensitivity below the nose (large neuropathy of myelinated 
peripheral sensory fibers) but not vestibular sensitivity were able to maintain the hand 
pointing trajectory whether or not trunk movement was involved. They hypothesized that 
vestibular signals evoked by the head motion following the trunk flexion play a major role 
in the initiation, maintenance, or modification of the compensatory arm-trunk coordination. 
In the present study, we tested the suggestion following from this hypothesis that the 
compensatory action can be impaired in patients with vestibular deficits, despite the 
availability of proprioceptive-cutaneous feedback. With this purpose, we investigated trunk-
assisted pointing movements in patients with unilateral vestibular lesions (UVL) due to 
surgical resection of an acoustic neuroma. Testing also involved the task of maintaining the 





Materials and methods  
Seven UVL patients (2 females, 5 males, 58 ±9 years old) and seven age-matched healthy 
control subjects (5 females, 2 males, 54 ± 14 years old) participated in the study after signing 
a consent form approved by the institutional ethics committee. All UVL patients had a 
unilateral lesion to the vestibular afferents after the resection of an acoustic neuroma 0.6 to 
6.7 years before the experiments. Except UVL patient 3, all subjects were right-handed. No 
subject had musculo-skeletal, neurological or cognitive deficits (<24/30 on Folstein’s Mini-
Mental Test), nor did they take psychotropic or other medications that would interfere with 
our experimental tasks. The patients showed no signs of cerebellar deficits (such as dysmetria 
and ataxia), confirming previous findings that current suboccipital surgical approaches 
minimize cerebellar retraction (Sepehrnia and Knopp 2001).  
 
Table 1.  Clinical characteristics of UVL patients.  
 





DVA HIT TEO TEC WOLEO WOFEC DGI DHI 
1 F 51 right 1.2 -1 
positive 
(right) 
30 0 10 0 24 66 
2 F 53 left 0.6 -2 negative 30 20 10 0 24 52 
3* M 63 left 6.7 -1 negative 30 10 10 2 20 20 
4 M 72 left 3.8 -1 negative 30 7 - - 23 - 
5 M 64 right 2.8 -6 
positive 
(left) 




6 M 59 right 1.4 -2 negative 30 0 - - 16 46 
7 M 44 right 1.3 -3 negative 30 5 10 1 24 2 
Abbreviations: P, patients; Time, time since surgery; DVA, dynamic visual acuity; HIT, Halmagyi impulse test, 
TEO, tandem stance eyes open; TEC, tandem stance eyes closed; WOLEO, walking on a line with eyes opened; 
WOFEC, walking on floor with eyes closed;  DGI, dynamic gait index; DHI, dizziness handicap index; *, left-
handed patient; †, FGA (extended DGI) score of 30. 
 
A battery of the following clinical tests was performed in the patients participating in our 
study (Table 1). Dynamic visual acuity (DVA) was evaluated using the protocol suggested 
by Dannenbaum et al. (2005). It measured the difference in the number of lines that the 




rotated (±20° at 1.5 Hz) and when it was motionless. Scores less than -1 indicate a deficit in 
DVA and imply a decrease in the gain of the vestibulo-ocular reflex (VOR). The Halmagyi 
impulse test (HIT, Halmagyi et al 2003) measured movement of the eyes during a discrete 
passive rapid rotation of the head from 30° of cervical rotation to the midline position. A 
positive response was recorded if the participant could not preserve the gaze direction 
(following a deficit in the VOR), so that, to restore the direction, a single catch-up saccade 
towards the side of the lesion was produced (Low Choy et al 2006). 
Several tests characterizing locomotion were also performed in our patients. In tandem stance 
with eyes open and closed (TEO and TEC, respectively), subjects had to stand heel-toe on a 
line for 30 s with the dominant limb placed posteriorly. Performance was considered normal 
if balance was maintained for 30 s. In tests of heel-toe walking on a line with eyes opened 
(WOLEO) or on the floor with eyes closed (WOFEC), the number of steps (out of ten) that 
the subject could make while preserving the heel-toe pattern was determined. To define 
dynamic gait index (DGI), several tasks were performed: walking on a firm surface at a 
preferred speed, changing speeds, with and without horizontal or vertical head movements, 
stepping over and around obstacles, walking with a pivot turn, and up and down stairs. Each 
task was scored on a scale 0-3 yielding a maximum score (the absence of deficit) of 24 
(Shumway-Cook et al. 1997).   
 
The impact of dizziness on daily life (dizziness handicap inventory, DHI) was evaluated 
based on 25 questions (Jacobson and Newman 1990). Scores ranged from 0 (no dizziness) to 





Experimental procedures  
Subjects were seated on a stool with their back near an electromagnet attached to the wall 
behind them (Fig. 1). They wore a harness with an electromagnetic plate fastened posteriorly 
at the level of the scapulae. The plate was locked to the electromagnet, keeping the subject 
in an upright position at the beginning of each trial. Subjects also wore liquid crystal glasses 
(Translucent Technologies Inc., Plato S2 Spectacles) allowing to block vision simultaneously 
with an auditory signal to move.  
 
  
Fig. 1 : The trunk arrest paradigm.  
A harness with an electromagnetic plate attached to it on the back and an electromagnet attached to the wall 
were used to block trunk flexion in randomly selected trials. The tasks were to maintain the position of the hand 
near or move it to ipsi- or contra-lateral targets (filled circles). The hand and trunk motion, elbow and shoulder 
joint angles were recorded.  
 
 
In stationary-hand experiments 1 and 2, subjects were instructed to make trunk flexion by 
changing the hip angle to lean forward the trunk and head together while holding their right 
hand motionless near one of two stationary targets (light-emitting diodes, LEDs) in the 
ipsilateral or contralateral arm workspace (Fig. 1). The first target was located about 35 cm 
(scaled with the arm length) from the mid-sagittal line of the subject, at a height about that 
of the sternal notch and at an angle of 75° with respect to the sagittal line. The second target 
was located at the same height, in the contralateral arm workspace (about 25 cm from the 




horizontal and elbow angles were respectively about 0° and 100° for the ipsilateral and 65 
and 115° for the contralateral target.  
 
Before each trial, subjects kept the index finger near the appropriate target. In response to a 
‘go’ signal (tone) from a computer, subjects had to produce a trunk flexion at the hip level to 
lean the trunk forward (displacement 20-30 cm at the level of sternal notch) while holding 
the hand motionless. Vision was blocked simultaneously with the “go” signal. After a short 
stop at a final position, subjects returned the trunk towards its initial position and vision was 
restored. In 70% of the 40 trials in each experiment, the electromagnet was inactivated 
simultaneously with the auditory signal, allowing the trunk to move. In the remaining 30% 
of randomly selected trials, the electromagnet remained locked after the auditory signal, 
blocking the trunk in the initial vertical position. To prevent fatigue, subjects could rest 10-
15 s between trials by holding the hand on the knees. To discourage subjects from 
anticipating experimental conditions in forthcoming trials, they were told that the 
perturbation would be applied randomly and that they should produce arm and trunk 
movements in a stereotyped way in all trials. Before the experiments began, subjects 
practiced making the movements (5 trials) with vision and without perturbations.  
 
The same ipsi- and contra-lateral targets and trunk arrest paradigm were used in reaching 
experiments 3 and 4.  Before each trial, subjects kept the index finger near a starting target  
a LED embedded in a board placed on the knees. The LED was located on the middle sagittal 
line, about 15 cm from the frontal surface of the trunk. The starting configuration of the arm 
with the trunk in the upright position was the same for both final targets (the shoulder 
horizontal abduction and elbow angles were about 20° and 95°, respectively).When the LED 
indicating the starting target was on (‘ready’ cue), subjects lifted the hand with the fingers 1-
2 cm above the LED. The target to which the hand should move was still visible. In response 
to the sound signal, when vision was blocked, subjects had to move the hand to the 
remembered target while simultaneously leaning forward the trunk and head together 
whether or not the trunk was blocked, as in experiments 1 and 2. Subjects were asked to 




at the end of it. After a short delay at the final position, they moved the arm and trunk back 
to the initial position. Vision was restored when the subjects returned to the starting position. 
Subjects were instructed not to anticipate the trunk condition or make corrections in order to 
touch the target. It is known that vestibular deficits are compensated by vision (e.g., Borel et 
al 2002).  By asking our patients to move to remembered targets we had the opportunity to 
analyze vestibular deficits not confounded by the visual compensation. Without vision of the 
hand, patients were also deprived of knowledge of results and could not use visual or tactile 
feedback to correct movement errors (Adamovich et al. 2001).  
 
Experiments started after a brief practice session in which subjects made three reaching 
movements to one or another target with vision, but without trunk arrest. No knowledge of 
results or feedback regarding movement errors was given to the subjects throughout 
experiments. The order of experiments was counterbalanced across subjects.  
 
Every subject was tested with his/her dominant hand. Results with non-dominant hand were 
also collected in four UVL patients (targets 1 and 2 were respectively rearranged). In healthy 
subjects, reaches with dominant and non-dominant arm have previously been compared 
(Tunik et al. 2003) in the same age group and showed similar compensatory reactions to 
trunk arrests.  
 
Data recording and analysis 
Movements of the arm and trunk were recorded using an optoelectronic 3D motion analysis 
system (Optotrak, sampling rate 100 Hz; 4 s/trial). Markers (infrared LEDs) were placed on 
bony landmarks: tip of the index finger, head of the ulna (wrist), lateral epicondyle (elbow), 
right and left acromion processes (shoulders) and sternal notch (trunk).  
 
In 4 healthy and 2 vestibulo-deficient subjects we additionally placed a marker in the midline 
of the forehead to determine whether the head-trunk angle changed during the trunk 




trunk by leaning the trunk and head together, as a single rigid body. Head-trunk angle was 
evaluated by computing the angle between the vector joining the head and sternal markers 
and the plane defined by two shoulder and one sternal marker. We also recorded EMG 
activity of 4 neck muscles (left and right sternocleidomastoides and trapezius) to determine 
whether there were reflex responses in these muscles when the trunk was blocked. There was 
a small intermittent change in the head-trunk angle not exceeding 2.7°. There were no 
significant changes in the EMG activity associated with the trunk perturbation.  
 
The coordinates of the index and sternal markers were used to compute, respectively, hand 
(endpoint) and trunk trajectories, as well as sagittal and tangential velocities (Adamovich et 
al. 2001). The other markers were used to determine principal joint angles. The elbow 
flexion-extension angle was calculated based on the product of two vectors, one joining the 
markers on the wrist and lateral epicondyle and the other joining the markers on the lateral 
epicondyle and right acromion process (shoulder). To compute the shoulder flexion-
extension and horizontal abduction-adduction angle, we first determined the trunk plane 
defined by three markers  two on the shoulders and one on the sternal notch. Then we 
determined two planes that were orthogonal to each other and to the trunk plane. When the 
trunk was vertical, one of these planes resembled to the sagittal and the other the horizontal 
plane. The shoulder flexion-extension and horizontal abduction-adduction angles were 
defined as the angles between the corresponding projections of the epicondyle-shoulder 
vector on these planes and the trunk plane (Adamovich et al. 2001). Compensatory arm 
movements are based on coordinated changes in all these angles, rather than on changes in a 
single angle (Adamovich et al. 20001). To indirectly evaluate this coordination, the sum of 
all three angles was also computed and compared in different conditions in each group of 
subjects.  
 
For data averaging, kinematic data were aligned with respect to their onsets, which was 
determined for each trial when tangential velocity rose above 5% of its peak value 
(Adamovich et al. 2001). The fingertip and trunk mean trajectories (±SD) and velocities were 




mean (±SD) relationship between the elbow and shoulder angle (angle-angle diagrams). The 
hand trajectories in blocked-trunk and free-trunk trials from each experiment were compared. 
The divergence of the trajectories in the two types of trials was identified as the point when 
the mean trajectory from the blocked-trunk trials left the mean ±SD zone for the free-trunk 
trials. The divergence of other variables (joint angles and velocity profiles) in the two types 
of trials was identified in a similar way.  
 
If not compensated, the motion of the trunk due to flexion at the hip joints would shift the 
hand position, both in sagittal horizontal and vertical directions. Therefore, we specifically 
focused on the trunk-related changes in the hand position and trajectory in the sagittal 
direction.  The degree of compensation was characterised by coefficients (gains) in each 
experiment: 
g = 1- sa /s 
 
Coefficient sa is the sagittal deviation of the final endpoint position in the blocked-trunk trial 
from that in free-trunk trials. Coefficient s is the theoretically maximal shift of the endpoint 
in the respective direction in the sagittal plane if the motion of the trunk were fully transmitted 
to the endpoint.  Experimentally, since the hand was placed near the target at the height of 
the sternal notch (in the stationary hand task) or moved to the target placed at this height in 
the reaching task, coefficient s was measured in free-trunk trials as the change in the position 
of the sternal marker in the sagittal plane. Note that by computing the gain, we measured the 
effect of the trunk arrest on the final position, rather than the movement precision in reaching 
the target. This was done for the following reason. In reaching to remembered targets, 
subjects usually make systematic errors that, without knowledge of results (as was the case 
in our study), are reproduced in repeated trials (Pigeon et al. 2000). These errors were not the 
focus of our study. To exclude the confounding influence of the vision-dependent systematic 
errors on the gain measurements, coefficients sa and s were evaluated by computing the 
deviation in the final positions of the index finger and sternal markers in blocked-trunk trials 




instructed to reproduce the same final hand position in each trial, rather than precisely reach 
the target.   
 
Note that when sa =0, the endpoint maintains or reaches the same position whether or not the 
trunk was moving. In this case the influence of trunk motion on the hand position is fully 
compensated and g=1. In contrast, when there is no compensation, sa= s and thus g= 0 (Pigeon 
and Feldman 1998; Rossi et al. 2002).  
 
Statistical analysis 
Because of differences in variances between groups, Mann-Whitney U test and Kruskall-
Wallis ANOVAs were used to compare the results of age-matched controls and UVL 
patients. To compare the results of individual patients with the control group, an adapted 
version of the t-test for individual observations was used (Jolicoeur 1998), with n-1=6 
number of degrees of freedom (n is the number of controls).  Spearman correlations were 
also used for statistical estimations. The significance level in all test was p<0.05.  
 
Results 
Stationary hand task  
The trunk movement amplitudes (patients: mean=0.27 m ± 0.05 m; controls: mean=0.27 m 
± 0.05 m), maximal tangential velocities (patients: mean=0.52 m/s ± 0.28 m/s; controls: 
mean=0.46 m/s ± 0.17 m/s) and deviation of the trunk motion from the sagittal direction 
(patients: mean=2.2° ± 5.0°; controls: mean= -0.4° ± 3.6°) were not significantly different 
between the two groups of subjects (p>0.1). In patients, the lesion side did not influence the 
trunk displacement direction (p=0.9).  
 
Figure 2 illustrates the results from one UVL patient and one control subject. Instructed to 
keep the hand stationary near the ipsilateral or contralateral target while moving the trunk 




position, with mean gains of 0.87 (±0.08) for ipsilateral and 0.84 (±0.10) for contralateral 
target. Thereby the average hand displacement in the horizontal plane did not exceed 6.6 cm 
(mean=2.7 cm ± 2.1 cm) for the ipsilateral target and 7.5 cm (mean=3.7 cm ± 2.1 cm) for the 
contralateral target. On average, in control subjects, the forward trunk bending could, if not 
compensated, shift the hand vertically by 16.3 cm downwards whereas the actual vertical 
hand displacement was about 2.5 cm.  
 
In the patient group, gains were lower than in healthy subjects for both targets (U=34, p<0.05; 
Fig. 3). Four of the 7 patients had significant deficits in compensation (gains ranged from 
0.19 to 0.79, mean=0.49 ± 0.19 for the ipsilateral target and from 0.22 to 0.67, mean=0.48 ± 
0.22 for the contralateral target; U=9, p<0.001; Table 2, Fig. 3). In patients 1 and 2, the trunk 
displacement was almost entirely transmitted to the hand (see the example from one patient 
in Fig. 2). The ability to compensate in patients 5, 6 and 7 resembled that in control subjects. 
For each group of subjects, compensatory gains for the ipsi- and contra-lateral targets were 
not statistically different (U=15, p>0.5, Table 2). Patients 1 and 2 who had the most difficulty 
with the stationary hand task, had lower mean gains for the ipsi-lesional compared to the 
contra-lesional arm. For the group of patients, lesion side did not influence the gains (U=5, 
p>0.05, Table 2). Variability in the performance characterised by the standard deviation of 








Fig. 2 : Mean hand position and trunk trajectories in stationary hand task (ipsilateral target) in one control 
subject and one UVL patient.  
 
Upper panels: 3D-graphs; lower panels: a side view (vertical versus sagittal coordinates of the hand and sternal 
markers) in the free-trunk (black curves) and blocked-trunk conditions (grey). Dashed lines show ± SD; arrows 
show the movement direction. Note that in free-trunk trials, the hand displacement in the control subject was 
small despite substantial movement of the trunk (left panels) whereas, in the patient (right panels), the trunk 










Fig. 3 : Mean (±1 SD) compensation gains obtained in each subject of the two groups (UVL patients, control 
subjects) in the stationary hand and reaching tasks, for the ipsilateral target.  
Gain 1 resembles the situation when the trunk’s potential influence on the hand position is fully compensated 
and thus the hand position and trajectory remain invariant in the corresponding tasks regardless of whether the 
trunk moved or was arrested; gain 0 means no compensation. Gains were smaller in the group of UVL patients 
than in control subjects (p<0.05). Variability in the compensation gains in stationary hand task was larger in 









Stationary hand           Reaching 
Targets 
Ipsi Contra Ipsi Contra 
1 0.19 0.22 0.64 0.52 
 0.39  0.81  
2 0.61 0.37 0.79 0.59 
 0.54  0.73  
3* 0.48 0.66 0.59 0.66 
 0.66  0.77  
4 0.33 0.67 0.91 0.72 
 0.79  0.80  
5 0.71  0.80 0.66 
6 0.78 0.87 0.89 0.53 


















For patients 1-4, gains are shown for the tasks performed with the right and left arms (the first and 
second rows, respectively, for each patient).  
 
 
In healthy subjects, to minimize the deviation of the hand from the ipsilateral or contralateral 
target when the trunk was flexed, control subjects changed elbow and shoulder angles (Table 
3). These angular changes tended to increase with increasing trunk movement in the sagittal 
plane (r=0.68, p= 0.09 for the ipsilateral target; r=0.98, p<0.01 for the contralateral target). 
When the trunk was blocked, there was no change in the endpoint position or in the arm joint 




Table 3. Angle changes during stationary hand task and reaching task for both targets.  
 
              Stationary hand 
 Targets 
     Ipsi    Contra 
P EF S abd SF EF S abd SF 
1 16 / -10* 26 / -17 43 / 5 46 / 4 45 / 3 -10 / 9 
2 45 / 5 52 / 7 30 / 1 24 / -6 16 / 0 -7 / 0 
3 32 / 1 31 / 1 22 / -1 41 / 2 21 / 1 5 / -1 
4 15 / 2 24 / 0 14 / 0 37 / 2 18 / 1 12 / -1 
5 33 / 3 51 / 6 24 / 2 - - - 
6 45 / 11 47 / 15 11 / -2 26 / 3 54 / 3 -12 / -1 






39 (16) / 
5 (5) 
 









38 (13) / 
3 (1) 
 
5 (13) / 
0 (1) 
 
            
              Reaching 
 
P 
     Ipsi     Contra 
EF S abd SF EF S abd SF 
1 -7 / -20 29 /-12* 50 / 37 28 / -11 6*/ -20* 31 / 29 
2 23 / -15 27/ -14* 49 / 24 -6 / -19 -70 / -82 25 / 23 
3 23 / -4 35 / 15 40 / 20 25 / -11 -25 / -43 21 / 20 
4 6 / -38 42 / 22 55 / 43 -9 / -29 -44 / -63 44 / 43 
5 2 / -28 70 / 19 22 / 6 -9 / -37 26*/-27 22 / 14 
6 31 / -4 72 / 41 16* / 3* -8 / -13 9* / -8* 8 / 3 






31 (20) / 
-26 (17) 
 
54 (13) / 
23 (10) 
 












Abbreviations: C, control subjects; P, patients; EF, elbow flexion (°) : + , flexion; - , extension; S abd, horizontal 
shoulder abduction : + , abduction; - , adduction; SF, shoulder flexion; + , extension; - , flexion; first number 




The patient group used similar ranges of arm joint angle changes to minimize the deviation 
in the hand position for the ipsilateral target as the control group (Table 3). However, when 
the change in joint angle excursion between the trunk conditions was normalised to the trunk 
displacement, the sum of angular changes (elbow flexion, shoulder flexion and horizontal 
abduction) was significantly different from the control group in 3 of the 5 patients (patients 
1, 2, 5) who had the lower gains. For the contralateral target, shoulder angular changes in the 
patient group were similar but elbow changes were smaller than in the control group (U=11, 
p<0.05). When the trunk was blocked, 2 of the patients (patients 1, 6) changed their elbow 
and shoulder joint angles and in one patient, the direction of the change was opposite to the 
expected direction (Table 3; Fig. 5). 
 
By plotting sagittal velocity profiles, we observed the relation between hand and trunk 
velocities. In control subjects, there were marked differences (Kruskall-Wallis, H1,14=9.8, 
p<0.005) in the maximal sagittal trunk velocity in free- and blocked-trunk trials, by 0.35 
(±0.13) m/s. The sagittal speed of hand displacement was comparatively small (mean=0.05 
m/s ± 0.02 m/s in free- and 0.02 m/s ± 0.01 m/s in blocked-trunk trials for the ipsilateral and 
0.08 m/s ± 0.03 m/s and 0.02 m/s ± 0.03 m/s, respectively, for the contralateral target). For 
both targets, 4-35% (mean=18% ± 12%) of the trunk velocity was transmitted to the hand.  
 
In contrast to control subjects, maximal sagittal hand velocities in 5 UVL patients in free-
trunk trials were significantly closer to those of the trunk (range=0.09-0.87 m/s, mean=0.31 
m/s ± 0.31 m/s, p<0.05). In yet another patient (P6), the tangential hand velocity was also 
significantly higher (0.22 m/s, p<0.05) compared to controls (range=0.08-0.14 m/s, 
mean=0.11 m/s ± 0.02 m/s). Quantitatively, in patients 1 and 2, sagittal and tangential 
velocities of the hand and trunk in free-trunk trials were similar, implying that 60-100% of 
the trunk velocity was transmitted to the hand (Fig. 6). In patients 3 to 6, the effect of trunk 
motion was smaller (35-60% of trunk velocity was transmitted to the hand). Unlike the 
others, patient 7 moved the hand in the direction that was opposite to that of trunk movement, 
showing an over-compensation. For the group of patients and both targets, the trunk 




(U=24, p<0.01). In the blocked-trunk trials, sagittal hand velocities of 6 UVL patients 
(range=0.01-0.14 m/s, mean=0.03 m/s ± 0.04 m/s) were usually smaller and not 
distinguishable from the residual trunk velocity. For the blocked-trunk condition, sagittal 
hand velocity was significant only in P1 (about 0.5 m/s for both targets).  
 
Reaching task    
Trajectories 
As in previous studies of reaching movement in control subjects (Adamovich et al. 2001), 
the unexpected arrest of the trunk motion did not significantly influence the hand trajectory 
(Fig. 4 A). Only in 2 of 7 control subjects, the hand trajectories diverged at a late phase of 
movement (after 75-90% of total displacement).  Healthy subjects tended to reach somewhat 
further in the sagittal direction in the free-trunk trials. The difference between the mean final 
positions in the two types of trials did not exceed 6.4 cm (mean=4.8 cm ± 1.2 cm) for the 
ipsilateral and 8.1 cm (mean=5.7 cm ± 3.3 cm) for the contralateral target.  
 
In contrast, all UVL patients except patient 7 were unable to preserve the hand trajectory in 
the two types of trials. The trajectories began to diverge after the hand covered 50-60% of 
the movement distance. The trajectory was shorter in the blocked-trunk trials by 9-17.5 cm 
(mean=13.5 cm ± 3.9 cm), corresponding to 21-48% (mean=31% ± 10%) of the total hand 
movement distance. The hand trajectory deviated in the sagittal direction by 4-16 cm 
(mean=11 cm ± 3 cm), transferring the final hand position closer to the body and by 5-13 cm 
(mean=8 cm ± 3 cm) closer to the midline in the frontal direction when the trunk was blocked. 
For the two targets, the reaching deficits in patients were similar (U=10, p>0.05) and did not 
vary with the side of lesion or hand dominance (Kruskall-Wallis, H1,7< 1, p>0.2). In pointing 
to the two targets, the compensation gains in the group of patients were significantly less than 
in controls (Fig. 3, U=30, p<0.05). Six patients were unable to preserve the hand trajectory 
when the trunk moved. Mean variability in the performance characterised by the standard 
deviation of gains (average for both targets) was larger in UVL patients than in control 







Fig. 4 : Mean hand and trunk trajectories in the horizontal (XY) plane during reaching the ipsilateral target in 
control subject 6 (A) and UVL patient 3 (B).  
In the control subject, despite substantially bigger forward movement of the trunk in free-trunk trials compared 




Interjoint coordination  
To preserve the hand trajectory when the trunk moved, control subjects appropriately 
changed arm joint angles (Table 3). For both targets, with an increase in forward trunk 






Fig. 5 : Typical interjoint coordination patterns in two control subjects and one UVL patient in the two motor 
tasks for the ipsilateral target.  
 
 
In UVL patients, angle-angle diagrams (Fig. 5) showed abnormal patterns of interjoint 
coordination. Most patients overshot significantly the ipsilateral target when the trunk moved 




in the shoulder abduction (patients 1 to 3). Compared to control subjects, the changes in 
shoulder flexion angle tended to be smaller in the group of UVL patients (U=11, p=0.085). 
 
For the contralateral target, control subjects combined a shoulder horizontal adduction with 
an elbow extension if the trunk sagittal displacement was relatively small (<15 cm) or with 
an elbow flexion when trunk displacement was larger than 15 cm, to avoid overshooting. In 
patients, overshooting in free-trunk trials was associated with smaller elbow flexion that 
didn’t compensate for the substantial trunk movement (in patients 2, 4, 5, 6). Patients 1, 5 
and 6 also abnormally produced shoulder horizontal abduction instead of adduction (p<0.05).  
 
In free-trunk trials, to prevent the contribution of sagittal trunk motion to the hand position 
or trajectory, it was necessary to make appropriate compensatory modifications in the arm 
joint angles (compensatory arm-trunk coordination, see Introduction), compared to the 
situation when the trunk was blocked. The first sign of compensation was the divergence, 
after a certain latency, in arm joint angles between free-trunk and blocked-trunk conditions. 
For all control subjects and UVL patients, the interjoint coordination profile in blocked-trunk 
trials initially followed that in free-trunk trials and began to diverge after the trunk mean 
velocities started diverging. Based on the time of the trunk velocities divergence, we found 
that the shortest latency for the onset of compensatory changes in the arm joint angles in 
control and UVL subjects were similar (about 60-80 ms; U=22, p>0.5, latency range: 60–
180 ms, mean=94 ms ± 34 ms for controls; range: 80-240 ms, mean=107 ms ± 33 ms for 
patients). To compensate for the trunk arrest and reach the ipsilateral target, an elbow 
extension and a smaller shoulder horizontal abduction were required (see Table 3, controls). 
In patients, a shorter hand trajectory in blocked-trunk trials was associated with a significant 
shoulder horizontal adduction instead of abduction (in patients 1, 2, p<0.05) or a smaller 
elbow extension (in patients 3, 6). For the contralateral target, control subjects produced a 
shoulder horizontal adduction and elbow extension. A significantly shorter trajectory was 
observed in 6 patients, associated with reduced elbow extension (in patients 1, 3, 6) and/or 






Hand movement durations and peak velocities were similar in the two groups of subjects, for 
both targets (duration: in free-trunk trials, mean= 1.00 s ± 0.13 s for controls and 0.89 s ± 
0.16 s for patients; in blocked-trunk trials, 1.01 s ± 0.17 s for controls and 0.80 s ± 0.16 s for 
patients; hand peak tangential velocities: in free-trunk trials, 1.22 m/s ± 0.27 m/s for controls 
and 1.35 m/s ± 0.38 m/s for patients; in blocked-trunk trials, 1.18 m/s ±0.31 m/s for controls 
and 1.19 m/s ± 0.40 m/s for patients). In control subjects, hand sagittal velocity profiles for 
the two trunk conditions were practically identical, for both targets. Statistically, for 90 % of 
the movement duration, the mean velocity curve of the blocked-trunk trials did not leave the 
±SD zone computed for the free-trunk trials. On average, the hand peak velocities for the two 
trunk conditions differed less than 10% (mean difference = 7% ± 4%). Although subjects 
were instructed to move the hand and trunk simultaneously, the trunk usually continued to 
move 100-200 ms after the hand stopped moving, as was also observed in other studies 
(Pigeon and Feldman 1998; Adamovich et al. 2001). In addition, the hand reached its peak 
velocity significantly before the trunk. The delay between the two events was not different 
for the two groups of subjects (range:  61-304 ms, mean= 170 ms ± 72 ms for controls; range: 







Fig. 6 : Velocity profiles in control and UVL patients.  
Mean (continuous line) ±1 SD (dotted) sagittal velocity profiles of the hand and trunk in two control subjects 
and two UVL patients (1 and 3) in the stationary hand (upper panels) and reaching task (lower panels). Unlike 
the control subjects, the hand velocity profiles in the two patients markedly changed when the trunk was blocked 
(grey curves; compare with black curves from free-trunk trials).  
  
 
In UVL patients, hand sagittal velocity profiles in the two trunk conditions clearly diverged 




subjects (Fig. 6, compare right and left lower panels). In 5 of 7 patients, the velocity profiles 
began to diverge at the acceleration phase of movement. In 6 patients, the sagittal hand 
movement in the blocked-trunk trials finished earlier than in the free-trunk trials. Also, in 
patients, hand maximal velocity tended to be reduced in the blocked-trunk trials (in 6 patients, 
by 13-53%, mean= 26% ± 13%) and, in five patients, the hand velocity peaks in the two trunk 
conditions, in contrast to those in control subjects, were not synchronised (Fig. 6, the upper 
panel for patient 6). For both targets, the reduction of hand maximal sagittal and tangential 
velocities in patients relative to controls during blocked-trunk conditions was significant 
(Kruskall-Wallis, H1,28= 7.34, p<0.05). In six patients, in free-trunk trials, the hand velocity 
profile resembled the trunk velocity profile, implying a low degree of compensation. In 
patient 5, movements were segmented in blocked-trunk trials, i.e. had two peaks in the 
velocity profiles rather than one peak typically observed in other control subjects and UVL 
patients. The hand sagittal displacement was shorter in patients 1 to 6 compared to the control 
group when the trunk was blocked (patients: by 48% ± 12%; controls: by 11% ± 10%; U=3, 
p<0.01 for both targets).  
 
Discussion  
Central and afferent systems involved in the arm-trunk coordination 
The present study confirmed previous findings of compensatory changes in the arm joint 
angles that maintain the same hand trajectory despite changes in the number of body 
segments involved in trunk-assisted reaching in the absence of vision in healthy subjects 
(Adamovich et al. 2001). We extended these findings to the stationary hand task in which 
healthy subjects had to keep the hand motionless when the trunk was moving. A deviation of 
the gain from 1.0 in our study (range 0.71-0.99 for healthy subjects) indicates that the absence 
of vision worsens the trunk-hand compensatory coordination (Pigeon et al. 2000). In 
experiments on humans and animals, vision can indeed improve motor actions and even help 






Most UVL patients preserved some, although reduced, capability of switching from one 
pattern of arm interjoint coordination to another when the trunk condition changed from trial 
to trial. They thus tended to meet the task demand of maintaining the same hand position or 
trajectory in respective tasks regardless of the trunk condition. In principle, both healthy 
subjects and UVL patients could prepare, in a feedforward way, appropriate patterns of arm 
interjoint coordination and trigger one or another pattern depending on anticipation of the 
trunk condition in each approaching trial. Since the trunk condition changed randomly from 
trial to trial, this anticipatory strategy could result in frequent movement errors and variability 
(Adamovich et al. 2001). The errors could be minimised if subjects triggered an appropriate 
coordination pattern after recognising the trunk condition during each trial. The latency of 
such condition-dependent triggered reactions would be substantially greater (300-500 ms; 
see Adamovich et al. 2001) than the observable latency of angular modifications in our study. 
Therefore, it seems unlikely that UVL patients or healthy subjects used feedforward 
strategies in our tasks (with a possible exception for patient 7, see below). Trunk bending 
was accompanied by proprioceptive and cutaneous signals resulting from motion at the hip 
joint in free-trunk trials or from the increasing pressure from the harness on the frontal surface 
of the thorax in blocked-trunk trials. However, these proprioceptive and cutaneous signals 
were equally available in both healthy and UVL subjects and could not be responsible for the 
substantial differences in the degree of compensation in these two groups of subjects. Most 
likely, the intact vestibular system could provide effective compensatory reactions 
neutralising the influence of the trunk motion in healthy subjects. The remaining side of the 
vestibular system could also enable UVL patients to produce, albeit insufficient, 
compensatory movements. Our data thus reinforce the suggestion (Adamovich et al. 2001; 
Mars et al. 2003; Bresciani et al. 2002b; Bresciani et al. 2005; Guillaud et al. 2006) that 
vestibular signals play a major role in adapting arm movement in order to maintain the same 
motor action regardless of the presence or absence of trunk motion. This conclusion is also 
supported by the finding that the loss of proprioceptive and cutaneous sensation does not 
prevent deafferented patients from making adequate compensatory reactions during trunk-




deafferented patients (Cooke et al. 1985; Forget and Lamarre 1994; Tunik et al. 2003) is 
sufficient for this.  
 
The vestibulo-spinal pathways project directly or indirectly, via spinal interneurons, to 
motoneurons of arm muscles (e.g., Büttner-Ennever 1999) and thus these pathways may 
provide compensatory modifications of arm movements related to trunk motion. As in a 
previous study (Tunik et al. 2003), healthy subjects began compensatory modifications of 
arm joint angles after a minimal delay of about 60 ms. Similar delays in arm motor responses 
to vestibular stimuli have been reported when sudden passive trunk rotations were produced 
during a tracking task (Guillaud et al. 2006). Our estimates of the delay were based on 
kinematics and therefore somewhat exceeded (in particular, due to electromechanical delay) 
the delay values (30-50 ms) reported for EMG responses to GVS in arm muscles (Baldissera 
et al. 1990; Britton et al. 1993; Mars et al. 2003). The response delay of muscles of the back 
and leg to GVS (60-75 ms and 100-120 ms, respectively) is bigger due to the difference in 
the time of propagation of vestibulo-spinal signals (Ali et al 2003; Ardic et al 2000).  
 
Trunk-assisted reaching is not a unique motor action in which task-specific compensations 
involving the vestibular system come into play. A classic example is the VOR compensating 
for head rotation to maintain gaze stability. The gain of the compensation is attenuated when 
the head rotation must contribute to gaze shifts (Guitton 1992; Johnson and Sharpe 1994).  
Our findings suggest that the vestibular compensations inherent in the VOR and arm-trunk 
coordination serve a similar purpose: to preserve the constancy of perception and action in 
the external space during head or whole body motion (Pigeon et al. 2000; Rossi et al. 2002).  
 
It is known that there exists a spinal system of inter-limb interaction mediated by 
proprioceptive and cutaneous signals (Ten Bruggencate et al. 1969; Grillner et al. 1971; 
Alstermark 1987; Minor et al. 1990; Jankowska et al. 2005). Nevertheless, it is not this but 
the vestibular system that appears to play a leading role in guiding the compensatory arm-
trunk coordination. The situation is similar for the eye-head coordination during gaze 




proprioceptive signals activated during head rotation. However, it is vestibular and not neck 
proprioceptive signals that guide compensatory eye movements when the head is rotated. 
There may be a fundamental reason for such a preference related to the fact that gaze, hand 
fixation or reaching movements are produced in frames of reference associated with the 
environment. In contrast, proprioceptive and cutaneous signals deliver kinesthetic 
information in a local, body-centered frame of reference. Therefore, sensory systems that 
deliver information in reference to the environment – the visual and especially vestibular 
system that functions even in the absence of vision – directly guide these motor actions. 
Indeed, in other tasks focused, for example, on the control of body configurations, 
compensatory reactions can be primarily based on proprioceptive feedback, as seems to be 
the case during postural regulation in rabbits  (Deliagina et al. 2000; Beloozerova et al. 
2003a,b).  
 
Adaptation of the vestibulo-spinal system 
In the long term, in UVL patients, vestibular symptoms fade away following compensation 
provided by the intact side of the vestibular system and due to learning and adaptation usually 
occurring when visual cues are available (Borel et al. 2002). Unlike healthy subjects and 
despite the compensations that occurred after the surgery, most UVL patients in our study 
manifested impairments in making appropriate adjustments to preserve motor actions in 
external space during changing trunk conditions. Our results, as well as results of clinical 
testing (Tables 1-3), show that substantial motor deficits in UVL patients persist well beyond 
the recovery period of 6 months defined by Maurer et al. (2002).  
 
When required to maintain the same hand position, patients 1 and 2 were unable to 
appropriately modify arm joint angles, so that the changes in the hand position almost 
mirrored the trunk motion, reflected in low compensation gains. These patients thus 
maintained the hand position in a body-centered reference frame whereas the task required 
maintaining it in the external frame of reference linked to the environment. Ghafouri and 
Feldman (2001) showed that healthy subjects can rapidly perform similar arm movements in 




target was on the body or in the external space. The present findings show that long after 
surgery, most UVL patients are unable to adjust the arm interjoint coordination in order to 
transfer motor actions from one spatial frame of reference to another.  
 
Compared to patients 1 and 2, deficits in arm-trunk coordination in patients 3-6 were less 
severe. Regardless of the severity, compared to healthy subjects, when the trunk motion was 
blocked, hand trajectories in patients 1-6 began to diverge from the trajectories obtained in 
free-trunk trials, when the hand covered 50-65% of the movement distance. In these patients, 
a large part (40-70%) of the sagittal hand displacement was provided by the trunk movement 
(see Results section). Thus, except for patient 7, all UVL patients had difficulties in 
transforming their arm actions performed within the body frame to those requiring reaching 
the goal in the external (“absolute”) frame of reference. Patient 7 was a former airplane pilot. 
It is possible that skills developed before the vestibular loss, which include the ability to use 
vestibular signals to perceive and control the aircraft motion (Hosman et al. 1999) as well as 
a better sensitivity to proprioceptive signals, could have contributed to his higher level of 
compensation compared to the other UVL patients. This patient moved his hand slightly 
backward when the trunk was moving forward during the task of hand stabilisation near the 
contralateral target. This may indicate that he was skillful enough to prepare appropriate 
compensatory responses in a feedforward way and trigger them at a short-latency in 
respective trials. Similar adaptation from vestibular deficits in a pilot who guided aircrafts 
for 10 years after UVL has been reported by Kortschot and Oosterveld (1995).  
 
The side of the vestibular lesion did not influence our main results. In addition, the target 
position (ipsi- or contra-lateral) did not influence the arm-trunk compensation gains. These 
data may be related to the ability of one side of the vestibular system to use bi-lateral 
projections to compensate for deficiencies resulting from a contra-lateral lesion during long-
term adaptation (de Waele et al. 1990; Lacour et al. 1997 ; Beraneck et al. 2004; Vibert et al. 
1999; Straka et al. 2005). However, compensation gains in patients were mostly lower than 




the vestibular system cannot adequately compensate for deficits caused by the UVL, even 
after long periods of adaptation. According to clinical tests made a month before or after our 
experiments (Table 1), the patients showed no sign of dizziness, impairment in postural 
stability, and locomotion in the presence of vision. However, the scores on the tests that 
indirectly evaluate the VOR  the dynamic visual acuity test and Halmagyi impulse test  in 
these patients were low compared to healthy control subjects. These clinical data and our 
results imply that, despite long-term adaptation, motor deficits elicited by UVL are 
compensated by vision whereas the restoration of the vestibular function remained 
incomplete. This also means that the vestibular system may only anatomically be considered 
as consisting of left and right sides: these sides function together, as a unit, possibly due to 
mutual interactions between them at the brain stem and other central levels so that one side 
cannot fully compensate for damage to the other side.  
 
In conclusion, most UVL patients have deficits in the maintenance of a stable hand position 
or trajectory in the environment when trunk movement is involved. This implies that, in 
healthy subjects, the vestibular system provides equivalent motor actions regardless of the 
number of body segments involved in the task. Of the two tasks we studied, the hand 
stabilisation task seemed to be more discriminatory in detecting the persistent impairment in 
arm-trunk compensatory coordination. Additional experiments are necessary before this task 
may be suggested as a diagnostic test of vestibulo-spinal deficiency in the ability to 
accomplish motor equivalent actions.    
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Voluntary wrist motion may involve descending influences from the brain that reset the 
threshold (referent) position at which muscles are recruited. This hypothesis was confirmed 
in experiments in which subjects restored the initial level of wrist muscle activity after 
moving their wrist to a new position. Responses to mechanical perturbations before and after 
movement showed that the wrist muscle threshold position was reset when voluntary changes 
in the joint position were made. This resetting was reflected in concomitant changes in 
descending corticospinal excitability. The notion that the motor cortex may control motor 
actions by pre-determining the spatial boundaries in which muscles are constrained to work 




It has previously been established that muscles become active in response to deviations from 
a threshold (referent) position of the body or its segments and that intentional motor actions 
result from central shifts in the referent position. We tested the hypothesis that corticospinal 
pathways are involved in threshold position control during intentional changes in the wrist 
position in humans. Subjects moved the wrist from an initial extended to a final flexed 
position (and vice-versa). Passive wrist muscle forces were compensated with a torque motor 
such that wrist muscle activity was equalized at the two positions. It appeared that 
motoneuronal excitability tested by brief muscle stretches was also similar at these positions. 
Responses to mechanical perturbations before and after movement showed that the wrist 
threshold position was reset when voluntary changes in the joint angle were made. Although 
the excitability of motoneurons was similar at the two positions, the same transcranial 
magnetic stimulus (TMS) elicited a wrist extensor jerk in the extension position and a flexor 
jerk in the flexion position. Extensor motor-evoked potentials (MEPs) elicited by TMS at the 




and vice-versa for flexor MEPs. MEPs were substantially reduced when subjects fully 
relaxed wrist muscles and the wrist was held passively in each position. Results suggest that 
corticospinal pathway, possibly with other descending pathways, participates in threshold 
position control, a process that pre-determines the spatial frame of reference in which the 
neuromuscular periphery is constrained to work. This control strategy would underlie not 
only intentional changes in the joint position, but also muscle relaxation. The notion that the 
motor cortex may control motor actions by shifting spatial frames of reference opens a new 
avenue in the analysis and understanding of brain function.  
  
Abbreviations: TMS, transcranial magnetic stimulation; M1, motor cortex; MEP, motor-
evoked potential; FCR, flexor carpi radialis ; FCU, flexor carpi ulnaris; ECR, extensor carpi 
radialis; ECU, extensor carpi ulnaris; SR, stretch response; EMG, electromyogram; FR, 
frame of reference; MT, motor threshold; E, extension position; F, flexion position; DF, 






Studies employing transcranial magnetic stimulation (TMS) in humans revealed that 
corticospinal facilitation of motoneurons is initiated prior to the onset of and is modulated 
during the muscle activation underlying intentional movements (Hoshiyama et al. 1997; 
MacKinnon & Rothwell, 2000; Schneider et al. 2004; Irlbacher et al. 2006). Opinions on the 
role of primary motor cortex (M1) in the specification of EMG patterns remain controversial, 
varying from the idea that M1 directly encodes these patterns (Irlbacher et al. 2006; 
Townsend et al. 2006; Jackson et al. 2007) to that M1 only indirectly influences them (Lemon 
et al. 1995; Graziano, 2002). Single-cell recordings also show that M1 activity may correlate 
with different kinematic and kinetic variables, such as the direction, velocity, position of the 
hand in peripersonal space as well as with the final arm posture (Caminiti et al. 1990; Kalaska 
et al. 1997; Aflalo & Graziano, 2006; Ganguly et al. 2009). M1 activity may also correlate 
with variables that reflect combined actions (“synergies”) of body segments involved in the 
motor task (McKiernan et al. 1998; Park et al. 2001; Holdefer & Miller, 2002; Townsend et 
al. 2006; Jackson et al. 2007). In addition, in a study of tonic electrical stimulation of the 
pyramidal tract in decerebrated cats, Feldman and Orlovsky (1972) found that descending 
signals influence a specific neurophysiological variable – the threshold limb position at 
which appropriate muscles are silent but ready to be recruited when stretched.  
 
The threshold position can be considered as the origin point of the spatial frame of reference 
(FR) for recruitment of motoneurons (Feldman & Levin, 1995; Feldman, 2009). By 
producing threshold position resetting, the brain may shift the spatial FR in which muscles 
are constrained to work without pre-determining how they should work (Feldman et al. 
2007). Within the designated FR, muscles are activated or not depending on the gap between 
the actual and the threshold limb position as well as on the rate of change of this gap. This 
fine organization of muscle activation in the intact system vanishes after muscle 
deafferentation. Although deafferented patients regain the possibility of muscle activation, 




inability to stand or walk without assistance (e.g., Tunik et al. 2003; see also the web site by 
Jacques Paillard devoted to deafferentation:    
 http://jacquespaillard.apinc.org/deafferented).  
 
The present study addresses the controversy regarding the functional meaning of 
corticospinal excitability in the control of joint position with a specific focus on the question 
of whether or not the human motor cortex is involved in threshold position resetting for 
muscles spanning the wrist joint. To derive some testable predictions, consider the threshold 
position control in more detail. Initially revealed in humans (Asatrian & Fel’dman, 1965), 
the existence of threshold position control has been confirmed in decerebrated cats. 
Vestibulo-, reticulo-, rubro- and cortico-spinal pathways influencing α-motoneurons directly 
(mono-synaptically or pre-synaptically) or indirectly (via spinal interneurons or γ-
motoneurons) can reset the threshold length of muscles spanning the ankle joint (Matthews, 
1959; Feldman & Orlovsky, 1972; Nichols & Steeves, 1986; Capaday, 1995; Nichols & Ross, 
2009). The threshold muscle length is velocity-dependent (Feldman, 1986). It also depends 
on reflex reciprocal inhibition and other heterogenic reflexes (Feldman & Orlovsky, 1972; 
Nichols & Ross, 2009). The importance of threshold position control is emphasized by 
findings that stroke in adults and cerebral palsy in children limit the range of threshold 
regulation, resulting in sensorimotor deficits such as abnormal muscle co-activation, 
weakness, spasticity and impaired inter-joint coordination (Levin et al. 2000; Mihaltchev et 
al. 2005; Musampa et al. 2007).  
 
The notion that descending systems have the capacity to set and shift the chosen spatial FR 
has many implications. In particular, it solves the classical posture-movement problem 
described in the seminal paper by Von Holst and Mittelstaedt (1950/1973). They emphasized 
that each posture of the body or its segments is stabilized such that deviations from the 
posture are met with position and velocity-dependent resistance generated by various muscle, 
reflex and central posture-stabilizing mechanisms. In contrast, intentional movements away 
from previously stabilized postures do not evoke resistance from these mechanisms. To 




commands to initiate intentional motion, the nervous system simultaneously uses an 
efference copy (i.e. a copy of motor commands to muscle) to suppress motion-evoked 
afferent feedback. The system thus cancels the afferent influences that would otherwise cause 
resistance to motion. This assumption conflicts with the finding that afferent feedback 
remains functional throughout intentional movements (Marsden et al. 1972, 1976; Matthews 
1986; Latash & Gottlieb 1991; Feldman et al. 1995; Feldman, 2009). In addition, in isotonic 
movements, the EMG activity can return to its pre-movement level when the final posture is 
reached (Ostry & Feldman, 2003; Foisy & Feldman, 2006), implying that the copy of this 
activity (efference copy) also returns to its pre-movement level. As a consequence, the 
resistance resulting from position-dependent changes in the afferent signals is not 
compensated by efference copy. The resistance would thus drive the arm back to the initial 
position, a prediction of the efference copy theory that conflicts with experimental 
observations (Ostry & Feldman, 2003; Foisy & Feldman, 2006). 
 
In the framework of threshold position control, the posture-movement problem is solved in 
the following way. Posture-stabilizing mechanisms are effective only when muscles are 
active. This occurs if the limb is deviated from a certain, threshold limb position (initial 
threshold joint angle, Ri in Fig. 1A; Feldman, 2009). Therefore, by shifting the threshold limb 
position (Ri→Rf (the final threshold joint angle)), the system resets (‘re-addresses’) 
posture-stabilizing mechanisms to a new posture. The initial posture appears as a deviation 
from the future posture and the same posture-stabilizing mechanisms that otherwise would 
resist the movement, now drive the limb to the new posture. Thus, by shifting the threshold 
position, the nervous system converts movement-resisting into movement-producing forces, 
which solves the posture-movement problem. Threshold position control may underlie not 
only isotonic movement but also other motor actions (e.g., isometric torque generation or 






Fig. 1 : Threshold position control.  
The same shift in the threshold position of a body segment from Ri to Rf results in a change in the actual position 
of this segment in isotonic (zero load) condition (point a in A), in muscle torque in isometric condition (point b 
in B), or in both the position and muscle torque in intermediate condition (point c in C). Points a, b and c are 
equilibrium points defined as the points of intersection between the left solid curve representing the final torque-
angle characteristic (resulting from muscle activity regulated by proprioceptive feedback) and the dashed line 





In the present study, we first verified that threshold position resetting actually occurs during 
active changes in the wrist joint angle in humans. Then we tested the possibility that, in the 
same motor task, the corticospinal pathway, possibly together with other descending 
pathways, is involved in threshold position resetting and thus in the specification of a spatial 
FR in which the neuromuscular periphery is constrained to work. Note that if M1 is involved 
in threshold position resetting, then its steady state should change with transition to the new 
position. Specifically, to produce, say, a wrist flexion, the threshold wrist angle should be 
changed in the flexion direction (Fig. 1A). This can be done by increasing corticospinal 
facilitation of wrist flexor motoneurons while decreasing corticospinal facilitation of 
extensor motoneurons. The changed threshold position should be maintained after the 
movement offset, even if the activity and excitability of α-motoneurons at the new position 
return to those before the movement onset. We used a special technique to equalize the 
activity and excitability of α-motoneurons at pre- and post-movement positions.  
 
Alternatively, if M1 is directly involved in the specification of EMG patterns, then 
corticospinal excitability should return to its pre-movement level if post-movement EMG 
activity of wrist muscles returns to its pre-movement level. In the present study, we used 
transcranial magnetic stimulation (TMS) to test these alternative possibilities. In addition, we 
addressed the question of whether or not M1 is involved in threshold position resetting in 
wrist muscles when they are fully relaxed (Wachholder & Altenbruger, 1927). In the context 
of threshold position control, full muscle relaxation is achieved by shifting the muscle 
activation threshold beyond the upper limit of the biomechanical muscle range (Levin et al. 
2000), which reduces reflex responses to perturbations. Results were previously reported in 







Ethical approval  
Nineteen healthy subjects participated in the study after signing an informed consent form 




All subjects (8 males and 11 females, age 34.4 ± 11.3 yrs; range 25-69 yrs) were right-handed 
(Edinburgh’s test). They were included in the study if they had no history of neurological 
diseases (e.g., epilepsy) or physical deficits of the upper extremities. Subjects were excluded 




Subjects sat in a reclining dental chair that supported the head, neck and torso in a 
comfortable position with the right forearm placed on the table (the elbow angle was about 
100°, horizontal shoulder abduction about 45°; Fig. 2A). The head and neck were additionally 
stabilized with a cervical collar. The hand and forearm were oriented horizontally in a neutral 
semi-supinated position. The hand with extended fingers was placed in a plastic splint 
attached to a light horizontal manipulandum. The hand was stabilized inside the splint with 
foam pads. The manipulandum could be rotated freely about a vertical axis aligned with the 
flexion-extension axis of the wrist joint. The subjects were instructed to make wrist flexion 
or extension without flexing the fingers or making wrist pronation or supination. They were 
thus instructed to minimize the involvement of degrees of freedom other than wrist flexion-
extension. The motion of the forearm placed on a table was minimized by Velcro straps 
attached to the table. A torque motor (Parker iBE342G) connected to the axis of the 
manipulandum was used in experiments with 9 subjects to produce brief stretches of wrist 






Fig. 2 : Equalizing EMG activity at two wrist angles.  
(A) Subjects placed the hand in a vertical splint of a horizontal manipulandum and repeatedly flexed (F) and 
extended (E) the wrist. (B, C) Without compensation of the passive components of muscle forces, the tonic 
EMG activity of wrist flexors was higher when maintaining position F vs E (F/E EMG ratio > 1). Similarly, 
extensors were more active at position E vs F (E/F EMG ratio > 1, error bars are SDs). (D-F) When passive 
wrist muscle forces were compensated by elastic, spring-like torques, the tonic EMG activity of each of 4 
muscles substantially diminished and became position-independent (EMG ratios ~ 1.0). Asterisks indicate 
p<0.001 for comparison of no-compensation with compensation ratios (Kolmogorov-Smirnov test). 






Equalizing tonic EMG activity and excitability of motoneurons at two wrist positions  
Responses to TMS – motor evoked potentials (MEPs) – were recorded from 2 wrist flexors 
and 2 extensors using disc-shaped Ag/AgCl bipolar surface electrodes (1 cm diameter, 2-3 
cm between the disc centers) placed on the bellies of the flexor carpi radialis (FCR), flexor 
carpi ulnaris (FCU), extensor carpi radialis (ECR, long head) and extensor carpi ulnaris 
(ECU). EMG signals were amplified (Grass electromyograph), filtered (30-500 Hz) and 
sampled at a rate of 5 kHz. 
 
MEPs could depend not only on the corticospinal signals transmitted to α-motoneurons either 
directly or indirectly, via spinal interneurons and γ-motoneurons, but also on the activity and 
excitability of α-motoneurons resulting, in particular, from proprioceptive influences on 
these motoneuron (Di Lazzaro et al. 1998; Todd et al. 2003). We tried to equalize the states 
of α-motoneurons at two wrist positions established by subjects (25-30° of wrist extension 
and 40-45° of wrist flexion measured relative to the neutral position of 0°). If this is done, 
the difference in MEPs at two wrist positions could reflect the difference in the corticospinal 
influences, rather than the difference in the excitability of α-motoneurons of the muscles from 
which the MEPs were recorded.  
 
The tonic EMG activity of wrist muscles usually changes with the transition from one 
position to another (Fig. 2B), which might be related to the necessity to counteract the passive 
resistance of antagonist muscle fibers and connective tissues at these positions. With a 
deviation of the wrist from the neutral position, for example, in the flexion direction, passive 
wrist extensors are stretched such that tonic activation of flexors is necessary to hold the wrist 
at the flexion position and vice-versa for extensors at the extension position. To exclude such 
position-related changes in the EMG activity, we mechanically compensated the passive 
muscle torques. Initially, before we added a torque motor to the manipulandum, we used two 
elastics (Fig. 2D) to produce position-dependent (spring-like) compensatory torques (in 7 




middle point located 2 cm from the axis of the manipulandum. With rotation of the 
manipulandum away from the neutral position, the moment arm of the force of one elastic 
increased whereas that of the other elastic decreased such that, at the extension wrist position 
(E in Fig. 2D), the net elastic torque assisted wrist extension and, at the flexion position (F 
in Fig. 2D), it assisted wrist flexion. By stretching or shortening the elastics, it was possible 
to adjust the assisting forces, individually for each subject so that they could minimize the 
tonic EMG activity at each position (Fig. 2E compare with B). In subsequent experiments 
with 9 participants (S8-S16), the passive muscle torques were compensated by similar linear 
spring-like torques generated by a torque motor connected to the axis of the manipulandum 
(stiffness coefficient ~ 0.003 Nm/°, adjusted individually for each subject). Note that the 
spring-like load, by itself, could not stabilize any position: in the absence of the hand in the 
splint, the manipulandum rapidly moved towards one or another extreme position determined 
by mechanical safety stoppers.   
 
Subjects were instructed to minimize, using EMG feedback on the oscilloscope, co-
contraction of wrist muscles at the initial and final positions. Trials in which the tonic EMG 
activity visually differed at the two wrist positions (1-2 trials per subject) were rejected. In 
off-line analysis, the residual tonic EMG activity (over 200 ms, 3 s after the movement offset) 
at each wrist positions was measured as the mean value of EMG envelopes obtained after 
rectification and low-pass EMG filtering (0-15 Hz). It was expressed as a percentage of the 
EMG amplitude during maximal voluntary contraction, preliminarily measured individually 
for each subject. Subjects placed the hand in the splint of the manipulandum fastened in the 
neutral position. In response to a “go” signal, they produced a maximal wrist flexor or, after 
about 10 min of rest, extensor torque for about 3 s. The maximal EMG was determined as 
the mean of the maximal values of EMG envelopes also obtained after EMG rectification 
and low-pass filtering and taken from 2 repetitions of torque production in each direction. 
For all subjects, the minimized activity was in the range of 3-5% from the mean EMG 
maximum. For each subject, the background EMG level was stable and did not change 




Although tonic EMG levels were equalized at a near-zero level at the two wrist positions, the 
responses to the same TMS pulse could still depend on the state of excitability of α-
motoneurons at these positions. In humans, the excitability of α-motoneurons of wrist 
muscles is usually evaluated by H-reflexes elicited by monopolar electrical stimulation of the 
median nerve. A major pre-condition of using H-reflex for evaluation of motoneuronal 
excitability is a stable M-response (Knikou 2008; Misiaszek 2003). By trying this technique, 
we found that when subjects change the wrist position and contract wrist muscles, it is 
difficult to prevent mechanical displacements of the H-reflex stimulating electrode, resulting 
in artificial position-related changes in both H- and M-responses. In addition, to get a reliable 
H-response, muscles should maintain a contraction force higher than 5% of the MVC 
(Knikou 2008), which would conflict with the instruction to minimize the pre-and post-
movement EMG activity in our study. The H-reflex is considered as an electrical analog of 
the stretch responses (SR; Knikou 2008).  
 
Taking into account the limitations of the H-reflex technique in our study, we used instead a 
physiologically more natural method in which the excitability of motoneurons at the two 
wrist positions was evaluated by comparing short-latency SRs of wrist muscles to a brief 
stretch (0.35 Nm, 100 ms) elicited by the torque motor (Fig. 3) when passive muscle forces 
at these positions were compensated by the same motor. The subjects were instructed not to 
intervene voluntarily in response to perturbations. The pulse was applied in either flexion or 
extension direction (chosen randomly, 4 blocks of 10 trials alternating between the 2 
positions and 2 directions of perturbations) every 5-10 s at each of the two wrist positions. 
An additional advantage of using stretches instead of H-reflexes was the possibility of 
evaluating the motoneuronal excitability of all 4 wrist muscles simultaneously, which is 
difficult to achieve with H-reflex stimulation. Some limitations of this technique are related 
to the anatomical difference in the muscle moment arms at the two positions. For the four 
muscles, the moment arms at the flexion position are about 20 % higher than at the extension 






Fig. 3 : Testing motoneuronal excitability at the actively established positions E and F based on early EMG SRs 
to perturbations. (A) Perturbations in the extension direction elicited a short-latency SR in wrist flexors (FCR, 
FCU) and a later response in extensors (ECR, ECU). (B) Perturbations in the flexion direction elicited a short-
latency SR in stretched extensors and a later response in flexors. (C) Pre-perturbation EMG levels in position 
E and F (normalized to the maximal SR amplitude, individually for each muscle and subject) were similar 
(p>0.05). (D, E) Earliest (30 ms duration) EMG SRs were also similar at the two positions.  
 
At the two wrist positions, we used the same torque pulse that caused a similar angular 
displacement (about 25°) and peak velocity (about 300°/s). Because of the differences in the 
moment arms, similar angular changes resulted in somewhat different stretches of muscles 
at these positions. To overcome this problem, the computed magnitudes of SRs of all muscles 




We compared the amplitudes of SRs of each recorded muscle to perturbations in each 
direction at the two wrist positions during the first 30 ms after the SR onset (the initial part 
of the first EMG burst). This short window was chosen in order to minimize the possible 
influence of trans-cortical, triggered and intentional responses on the evaluations of 
motoneuronal excitability (Crago et al. 1976; Cheney & Fetz 1984). These responses 
contribute to later EMG bursts elicited by wrist muscle stretching (Schuurmans et al. 2009).  
  
Threshold wrist positions before and after intentional movement  
Another method of evaluation of motoneuronal excitability in our study was based on the 
measurement of threshold wrist positions. A threshold wrist position is the position at which 
motoneurons of wrist muscles are silent but ready to be activated in response to a small 
central or reflex input. Physiologically, in the threshold state, the membrane potential of 
respective motoneurons is slightly below their electrical threshold (Pilon et al. 2006). This 
state of motoneurons is quite different from their state during muscle relaxation when the 
membrane potentials of motoneurons are far below their electrical thresholds (see the next 
section).  
 
The threshold wrist position (λ) prior to active wrist movement onset and after its offset was 
determined based on the SR onsets of wrist muscles at the two wrist positions using the 
following formulas. A muscle is activated if 
 
x- λ* ≥ 0                               (1) 
where x is muscle length and λ* is its dynamic (velocity-dependent) threshold length 
(Feldman et al. 2007). To a first approximation, 
 





 where v is stretch velocity and μ is a time-dimensional parameter related to the dynamic 
sensitivity of muscle spindle afferents (Feldman, 1986).The threshold muscle length can be 
found by inserting (2) into (1) and taking the equality sign:   
 
λ = x + μv           (3)  
 
where x and v are the length and stretch velocity at which muscle activation is initiated. While 
using Eq. 3, two delays should be taken into account. The first is the mechanical delay – the 
time required for the wrist to reach the dynamic threshold and the second is the minimal 
reflex delay in signaling the x and v values by proprioceptive afferents to motoneurons. The 
minimal reflex delay (27.5 ms, see Results) was evaluated in our study based on the latency 
of EMG responses to stretches of pre-activated wrist muscles. It has been previously 
identified that parameter μ is within the range of 40-70 ms for a variety of muscles, such as 
those spanning the elbow, ankle, knee and hip joints (St-Onge et al. 1997; Gribble et al. 1998; 
Pilon et al. 2006; Feldman et al. 2007). To evaluate the maximal deviation of the threshold 
from the actual position (see Eq. 3), we chose the maximal value from this range, i.e. 70 ms. 
 
Conventionally, the wrist angle is defined as increasing with lengthening of wrist flexor 
muscles; the neutral wrist position resembles 0°, extension angles are positive and flexion 
angles are negative. Note that Eq. 3 remains the same if instead of the length-dimensional 
variables, λ, x and v, respective angular variables are considered. Threshold joint angles (R) 
were determined for the initial and final wrist positions (Ri, Rf), separately for flexors and 
extensors.  
 
Comparison of the threshold state with the state of muscle relaxation  
Since the EMG activity of wrist muscles was equalized at a near zero level at the two wrist 
positions, one could suggest that subjects simply relaxed muscles at each position after 
motion to it. The state of full muscle relaxation is characterized not only by the absence of 




changes in the joint angle (Fig. 4A). In terms of the λ model, the state of full muscle relaxation 
is achieved when the threshold muscle length exceeds the maximal muscle length in the 
biomechanical range (Feldman, 1986). In this case, the muscle cannot be activated within the 
entire biomechanical range unless it is stretched at a very high speed as in the case of the 




Fig. 4 : Muscle relaxation. (A) Absence of EMG responses of fully relaxed wrist muscles to passive movements 
in the whole biomechanical joint range. (B) In contrast to active wrist positioning (Fig. 3), no SR occurred in 
response to force pulses in relaxed muscles.  
 
Using brief perturbations, the excitability of motoneurons was evaluated in 8 subjects (S9-
S16, 10 trials per position and direction of stretch) not only during active maintenance of the 
wrist positions but also when subjects relaxed wrist muscles and the required positions were 




relaxing their wrist muscles and a short training was necessary to help them in this.  To ensure 
profound relaxation, the experimenter first manually changed the position of the 
manipulandum in the whole biomechanical range of wrist angle while the subject looked at 
the EMG activity of the 4 muscles displayed on an oscilloscope and tried, as requested, to 
minimize the background EMG and responses to passive wrist displacements elicited by the 
experimenter (Fig. 4A). This training lasted approximately 5 min until EMG responses were 
excluded. After that, the experimenter moved the manipulandum and established the 
subject’s wrist flexion or extension position. The experimenter stopped holding the 
manipulandum just before the perturbation pulse was delivered. Thus, we tested that no SR 
could be evoked in the wrist muscles in response to mechanical pulses similar to those 
employed in testing SR during active positioning (Fig. 4B).   
 
In 3 subjects, we determined whether or not muscle stiffness (the slope of static torque-angle 
characteristic) associated with minimal EMG activity during active wrist positioning was 
different from that in the state of full muscle relaxation. This was done by comparing wrist 
displacements from the flexion and extension wrist positions elicited by a small constant 
torque (±0.12 Nm) generated by the torque motor in the two muscle states. Only one-
directional perturbations were applied at each initial position (flexor torque at position E and 
extensor torque at position F) since perturbations in the other direction could bring the joint 
to the adjacent biomechanical limit of the wrist joint when muscles were relaxed. Subjects 
were instructed not to intervene voluntarily to perturbations.  
 
TMS  
TMS was produced by single pulses applied to a double-cone coil (70 mm outer diameter, 
110° between the axes of each half of the coil; Magstim 200, UK) such that the magnetic 
fields created by the currents in the two halves were summated, resulting in a maximal 
stimulus at the intersection point (Rothwell et al. 1991; Hallett, 2007). TMS was delivered 
to the left M1. The TMS coil was placed on the surface of the scalp in such a way that the 




6 cm lateral to the vertex (Cz), according to the 10-20 system for EEG electrode placement 
(Jasper, 1958; Bonnard et al. 2003). From this position, the coil was moved (less than 0.5 
cm) in the anterior-posterior and medial-lateral directions to a position where the threshold 
for eliciting MEPs in wrist flexors or extensors was minimal (Wassermann et al.1992). MEPs 
were recorded electromyographically from 2 wrist flexors and 2 extensors (see above).  
 
The optimal spot for TMS was defined as eliciting a MEP of more than 50 μV in the ECR 
(17 subjects) or FCR (2 subjects) at a minimal stimulation intensity (motor threshold, MT) 
in at least in 5 out of 10 sequential trials when the wrist was in the neutral position specified 
by the subject while maintaining minimal EMG activity. The TMS intensity was chosen 
individually in each subject (range 1.2-1.4 MT for the group of subjects) to get a minimal 
supra-threshold stimulus that caused MEPs that not only clearly exceeded the background 
EMG level but also had a stable amplitude (about 200 μV) in 5 sequential trials in a flexor 
and an extensor wrist muscles. Since the sensitivity to TMS was different in different 
subjects, the most important characteristic of responses (relative stability) could not be 
ensured by a standard TMS intensity across all subjects.  
 
Once the TMS intensity was determined, it was unchanged in each experiment. The optimal 
point was marked with a felt pen on the scalp. Four marks in total on the scalp and around 
the perimeter of the coil served as a visual reference to maintain the coil position throughout 
the experiment. To let the subjects rest, the coil was removed and re-placed from time to time 
but only between different experimental sessions.  
 
Subjects were asked to establish a 25° wrist extension position. At this initial position, a 
single TMS pulse was delivered. After about 2-3 s, in response to a go signal (a beep), 
subjects moved the wrist, in a self-paced way, to a 45° flexion position (the total change in 
the joint angle was about 70°). In order to establish the required positions, subjects looked at 
a computer screen where their wrist angle was displayed on-line. Two-three seconds after the 
end of flexion movement, a second TMS pulse was delivered. This pulse was thus produced 




for the wrist movement, but also the terminal agonist-antagonist co-activation, usually visible 
after the movement offset, receded to a minimum.  
 
The relatively long intervals for TMS prior to the onset and after the offset of movement 
were chosen since we wanted to evaluate the difference in the corticospinal facilitation at two 
steady state positions, while avoiding transitional changes in the MEPs resulting not only 
from corticospinal co-facilitation of agonist and antagonist muscles but also from temporary 
changes in the local excitability of α-motoneurons following the movement. Such long inter-
stimulus intervals were also chosen to avoid significant intra-cortical interactions due to the 
previous TMS pulse (Rothwell et al. 1991). As verified by off-line analysis (see below in the 
Methods and Results), the chosen time for TMS (2-3 s after the movement offset) was 
sufficient for EMG signals and excitability of wrist motoneurons to recede to their pre-
movement levels. 
 
After 15 s, the trial was finished and subjects returned the wrist to the extension position to 
prepare for the next trial. In one block of 10-12 trials, the experimental testing started at the 
extension position (E→F sequence). In the second block (also 10-12 trials) testing started at 
the flexion position (F→E sequence). The order of these blocks as well as the order of other 
tests was randomized across subjects.  
 
Changes in the corticospinal excitability could specifically be related to the established static 
wrist position or also reflect the history of reaching this position. For example, the same wrist 
position could be reached after wrist flexion or extension. To determine whether or not the 
corticospinal excitability is characteristic of the wrist position or/and history of its reaching, 
we compared MEPs at the same position (20º of flexion or 20º of extension) established after 
motion from a more flexed or extended positions (±20º, 10 trials per direction of reaching 






Changes in TMS responses following full muscle relaxation  
After subjects fully relaxed wrist muscles (no SRs to rapid passive perturbations), the 
experimenter rotated the manipulandum at a moderate speed to bring the wrist to the flexion 
or extension position. A TMS pulse was delivered at each position (5-10 s between sequential 
pulses; 10 trials with a TMS pulse for each position).  Directions of passive displacements 
towards each wrist position were randomized. We compared the MEPs recorded at the two 
wrist positions established actively by subjects with those when subjects fully relaxed wrist 
muscles. Experiments involving stretch responses, active and passive positioning were 
conducted separately in the same day. Experiments in which history-dependent effects were 
tested were conducted in a different day. The order of different experiments was randomized 
across subjects.  
 
Data recording and analysis 
Wrist position and velocity were measured with an optical encoder coupled to the shaft of 
the manipulandum. EMG activity, MEPs and wrist kinematics were recorded on-line, stored 
on a PC and analyzed with LabView and Matlab softwares specifically adapted to this 
project.  
 
To compare the tonic EMG levels prior to TMS at the initial and final positions we used 
decorrelation techniques (Dong 1996; Battaglia et al 2007; Clancy et al 2008). It takes into 
account that low amplitude regular signals usually coming from external electrical sources 
such as power supplies can induce some undesirable correlation within and between EMG 
samples. Decorrelation reduces autocorrelation within a signal, or cross-correlation between 
different samples of the signal while preserving their basic aspects. Although small, the 
external regular signals could produce noticeable peaks in the power spectrum of EMG. After 
eliminating these peaks, computer software produced an inverse Fourier transformation of 
the EMG power spectrum to obtain EMG samples that were less affected by these signals. 
The software then found the time interval after which the auto-correlation function for each 




interval for selecting 20 decorrelated EMG values from each of the two EMG samples. The 
duration of the original pre- and post-movement EMG samples preceding TMS to which this 
procedure was applied exceeded 60 ms. Based on the de-correlated values, the EMG samples 
were compared (Kolmogorov–Smirnov test, the level of significance p<0.05). Data were 
analyzed trial by trial, individually for each subject. 
 
For each of the 4 muscles in each trial we measured the MEP peak-to-peak amplitude, area 
and latency (the time between the TMS artefact and the first sign that the EMG deviates from 
the background activity) at the initial and final positions. In order to evaluate the difference 
in the MEPs at the two wrist positions, we compared MEP amplitudes at these positions, 
individually for each muscle and subject. For group averaging and group statistics, MEPs 
were normalized by dividing each muscle average response by the value of the maximal 
average MEP amplitude, individually for each subject, and then averaged across subjects.  
 
Statistical analysis  
The influence of position on the MEPs was assessed by calculating the mean and standard 
deviation (SD, represented by error bars in histograms) of the amplitudes, areas and latencies 
individually for each muscle. It appeared that MEP variances at the extension and flexion 
positions were different and that the values did not follow a normal distribution (Levene’s 
test, Shapiro-Wilk test, p < 0.05). Therefore, we used non-parametric tests for statistical 
analyses. The Kolmogorov-Smirnov test was used to compare measures in the same subject 
(e.g., flexion vs extension, active vs relaxed state) while Wilcoxon matched-pairs test was 
used to study the significance of group results for the same conditions. After verification of 
the variance similarity and distribution normality of the EMG envelope amplitudes elicited 
after mechanical perturbations, dependent samples t-tests were used to evaluate the 
difference between muscle reflex reactions in the group of subjects tested in the two wrist 
positions. For individual results, amplitudes of EMG (envelope) responses at the two wrist 
positions were compared for each perturbation direction using Kolmogorov-Smirnov test. 






Threshold position resetting associated with active transition from one wrist position to 
another 
When passive muscle torques at the two selected wrist positions were compensated, the EMG 
activity of all recorded wrist muscles at the initial and final positions was minimized. After 
transitional EMG bursts during the movement, the activity of each of the 4 wrist muscles in 
all subjects was reduced to its pre-movement level (Kolmogorov-Smirnov test for two 
samples, p0.05; Fig. 2E, F), with the exception of one or, very rarely, two muscles in some 
trials (trials in which EMG levels were not equalized were excluded from the analysis of 
MEPs). In most cases for the group of subjects (95.1%), the EMG activity at the initial and 
final positions did not differ and was often only slightly above the background noise in EMG 
recordings (<5% from the EMG level during maximal voluntary contraction).  
 
To test whether or not the reflex excitability of motoneurons was different at the two actively 
established wrist positions, we recorded EMG stretch-responses (SRs) to torque pulses 
generated by the motor, in 8 subjects. The pulses caused similar wrist deviations and 
velocities at these positions (Fig. 3A, B). Torque pulses in the extension direction initially 
evoked SRs in wrist flexors (FCU, FCR) and those in flexion direction evoked SRs in wrist 
extensors (ECU, ECR). All four muscles showed distinctive SRs (Fig. 3A, B) in both wrist 
positions. After these initial SRs, muscles usually generated several EMG bursts alternating 
between wrist flexors and extensors.  
 
We compared latencies of EMG SRs at the two wrist positions measured from the beginning 
of perturbation. These latencies did not differ between positions for each of 4 muscles 
(p>0.05) and were in the range of 51±9 ms. The comparatively long latencies of SRs could 
result from the use of moderate stretches in terms of the magnitude and speed: SR latency 






The amplitudes of short-latency SRs were evaluated by the maximal values of rectified EMG 
envelopes during the first 30 ms after EMG onsets. By focusing on the earliest component of 
SRs, we excluded long-latency responses that could be mediated by trans-cortical loops or 
resulted from intentional or triggered reactions to perturbations. To minimize the effect of 
the difference in the moment arms at the two wrist positions, the SRs at the flexion position 
were downscaled as described in the Methods.  
 
Overall, for the group and all muscles (4 muscles in 8 subjects tested = 32 muscles in total), 
the amplitudes of short-latency SRs normalized to the maximum of EMG responses within 
the 30-ms windows (individually for each subject, and then averaged across subjects; Fig. 
3D, E) did not differ at the two wrist positions (p=0.64 for FCR, p=0.26 for ECU, p=0.68 for 
ECR and p=0.06 for ECU, dependent samples t-tests). Thus, in most cases, the excitability 
states of wrist motoneurons at the two positions were indistinguishable in terms of latency 
and magnitude of SRs, with some exceptions (included in the statistical analyses): in one of 
four muscles in 3 subjects, SRs were smaller at the position at which the length of this muscle 
was larger (e.g., in ECU when the wrist was flexed); in two other subjects, responses at the 
two positions tended to differ in two out of four muscles. In total, the individual statistical 
tests (Kolmogorov-Smirnov) showed that SRs did not differ at the two positions in 78% of 
cases (25/32 muscles) and that, in most cases, not only the EMG levels but also the 
excitability of α-motoneurons of wrist muscles at the two actively established wrist positions 
were similar.  
 
Even in those cases when muscles were silent most of the time at either of the two positions, 
they irregularly showed small intermittent EMG activity. This implies that motoneurons of 
these muscles were near their recruitment thresholds and were activated from time to time. 
To further verify this suggestion, we used SRs and Eq. 3 to determine the recruitment 
threshold wrist positions before the onset and after the offset of intentional movements. We 
took into account that, because of reflex delay in the transmission of afferent signals to α-
motoneurons and muscles, the values of position and velocity that were responsible for SRs 




was measured as the latency of EMG responses to stretching of pre-activated muscles at the 
pre and post-movement positions, in 4 subjects (see Methods). For all muscles and subjects, 
the transmission delay was in a narrow range of 25-33 ms (mean 27.5 ms). We then measured 
the angular displacement and velocity 27.5 ms before SR onsets at the pre- and post-
movement positions to evaluate the respective initial and final threshold positions (Ri and Rf 
; see Methods). The difference between the threshold positions and the respective actual wrist 
positions for each of 8 subjects did not exceed 2-7°, which is substantially less than the 
difference between the pre- and post-movement positions (about 70°). We thus confirmed 
that motoneurons of wrist muscles at the initial and final positions were near their recruitment 
thresholds and that the threshold wrist position (i.e., the position at which muscles were 
almost silent but ready to be activated when stretched) was reset when the wrist angle was 
changed, by a value that was close to the actual angular wrist displacement (about 70°).  
 
Muscle relaxation 
The threshold states in actively specified positions were substantially different from the state 
when wrist muscles were relaxed and the initial and final positions were established 
passively, by the experimenter. It appeared that most subjects had difficulties to relax wrist 
muscles to fully exclude SRs to perturbations. This was achieved after some training with 
the use of EMG feedback and random passive joint rotations in the whole biomechanical 
range. Subjects were instructed to exclude EMG responses to perturbations. After training, 
no significant EMG responses were observed during either passive wrist rotations by the 
experimenter or pulse perturbations elicited by the torque motor (Fig. 4).  In this state, only 
3-5 times stronger and more rapid perturbations could evoke SRs comparable to those during 
active wrist positioning.  
 
The difference between the threshold and relaxation muscle states is also reflected in muscle 
stiffness (slope of torque-angle characteristic), evaluated by sudden application of small 
constant torques (±0.12 Nm) at the two wrist positions and by measuring the wrist 




stiffness was 6-32 times higher than during relaxation at the same positions in the 3 subjects 





Fig. 5 : Muscle stiffness in threshold and relaxation states. Although EMG activity was minimal at both wrist 
positions (F and E), wrist stiffness (the slope of torque-angle characteristic) during active wrist position control 





Corticospinal excitability at different actively specified wrist positions 
We compared the MEPs in each muscle only in those cases when the EMG activity of wrist 
muscles was equalized at the two positions. In each trial, a TMS pulse was produced before 
and after a voluntary wrist movement from extension to flexion (E→F movement) and vice-
versa (F→E movement).  
 
The same TMS pulse regularly elicited a brief wrist flexor jerk at the flexion position and 
an extensor jerk at the extension position (Fig. 6). This behavior was observed in 10 out of 
16 subjects. In 4 subjects, only an extensor jerk was elicited at the extension position and in 
2 subjects no mechanical response to TMS was observed at either position (even if MEPs 
were present). The reciprocal changes in motor responses to the same TMS pulse imply that 
the states of M1 at the two wrist positions were substantially different, even though the 








Fig. 6 : Typical mechanical and EMG responses to TMS at two static actively established positions, F and E, 
when the EMG activity and excitability of motoneurons of wrist muscles were equalized (as in Fig. 3). (A) The 
left panel shows the wrist angle and MEPs for 4 wrist muscles at position E before movement. The next panel 
shows EMG activity during wrist movement from position E to position F at which a second TMS pulse was 
delivered. The last 2 panels show movement to position E and kinematic and EMG responses to TMS pulse at 
this position. The same TMS pulse elicited a flexor jerk at position F and an extensor jerk at position E (vertical 
arrows). Although the excitability of motoneurons was similar at the two positions, flexor MEPs at F position 
were substantially bigger than at E position and vice-versa for extensor MEPs (reciprocal pattern). (B) Pre-TMS 
EMG levels in position E and F (normalized as in Fig. 3 C) were similar (p>0.05).  (C) Group mean MEP 






Note that this finding shows that changes in the M1 were strongly related to position but, like 
in the cases of correlations between variables, it does not imply causality (functional 
dependency) underlying this relationship: it could be observed if, for example, the M1 caused 
changes in wrist position or, vice versa, changes in wrist position could influence the M1 
excitability (e.g, via trans-cortical loops; see Discussion).  
 
Position-related changes in the corticospinal excitability were also evaluated by measuring 
the MEP peak-to-peak amplitude and area of the rectified MEPs in wrist extensors (ECR, 
ECU) and flexors (FCR, FCU) at the two wrist positions. The two methods yielded consistent 
results. A typical recording of wrist position, MEPs and EMG activity in a representative 
subject are shown in Fig. 6A for E→F→E movement. Two seconds before the movement 
onset (left segment), the EMG activity of wrist muscles was close to zero (background noise 
level). After transient EMG bursts, the wrist reached the flexion position, at which the EMG 
activity gradually returned to its pre-movement, near-zero level. Although the EMG activity 
of all muscles was minimal at either of the two positions, the MEP amplitude substantially 
changed with the transition from one position to another (for S15 in Fig. 6A, p 0.01 for 
FCR, ECR, ECU and p 0.1 for FCU, Kolmogorov-Smirnov test): MEPs of wrist flexors at 
the flexion position exceeded those at the extension position, and vice-versa for extensor 
MEPs. The histogram for the group of subjects (Fig. 6C) shows similar position-related 
differences: MEPs for all muscles across the repeated trials were different at F and E positions 
(for FCR, p=0.0008; FCU, p=0.003; ECR, p=0.0003; ECU, p=0.0003, Wilcoxon matched-
pairs test).  
 
Reciprocal changes in flexor and extensor MEPs (extensor MEPs at E position exceeded 
those at F position and vice-versa for flexor MEPs) were also observed in the remaining 
subjects although not always in all muscles. Specifically, in 6 out of 16 subjects, the position-
related changes were significant for MEPs of all 4 muscles (Kolmogorov-Smirnov test). In 9 
subjects, this was the case in 3 out of 4 muscles, while reciprocal changes in MEPs of the 
fourth muscle were at the border of significance in 3 of these 9 subjects. In one subject, 




FCU were on the border of significance). Thus, except for few cases, the TMS responses 
were position-related, both for flexors and extensors. This result was obtained regardless of 
whether the passive muscle torques were compensated by elastics (7 subjects) or by the 
torque motor (9 subjects; Kolmogorov-Smirnov test, p>0.05). 
 
To determine whether or not corticospinal excitability at each of the two positions depended 
on the direction of movement towards these positions, we first compared MEPs at F and E 
positions when F→E or E→F movements were made.  The movement direction effect was 
not significant for all 4 muscles (Wilcoxon matched-pairs test, FCR: p=0.12, FCU: p=0.12, 
ECR: p=0.60, ECU: p=0.92). In an additional experiment, subjects (n=6) reached 20º of wrist 
extension from a more extended position (40º) or from the neutral position (0º). The 
corticospinal excitability (MEPs) at 20º of extension was independent of how this position 
was reached (p>0.1 for all muscles, Fig. 7). A similar result was obtained for reaching 20º of 
wrist flexion after opposite-direction movements. These results imply that the corticospinal 
influences on wrist motoneurons at a given position were the same regardless of whether it 
was reached by previous active wrist extension or flexion. In other words, TMS responses 
reflected the corticospinal influences at each position, rather than the history of its reaching. 
 
MEP latency was measured by identifying the first deflection of the EMG trace from the 
background level after the TMS artefact. In all cases of active positioning, the latency was in 
the range 14-24 ms (mean 18.8±0.3 ms for all muscles and positions). The wrist position and 
movement direction had no effect on the latency of MEPs (p>0.1, Wilcoxon matched-pairs 









Fig. 7 : Corticospinal excitability reflects the state of M1 that is specific to each wrist position, regardless of 
how it was reached. (A) Mean normalized MEP amplitudes at extension position (E=20°) that was reached 
either by wrist flexion from position E+20° or by extension from position E-20°. (B) Similar test for a flexion 
position (F= -20°), after leaving a more extended or more flexed position. Error bars indicate SDs. Reaching 






Corticospinal excitability before and after muscle relaxation 
 
Results described in the previous sections showed that motoneurons of wrist muscles at the 
two actively established wrist positions were near their recruitment thresholds and were ready 
to be activated in response to external perturbations, which was not the case for motoneurons 
after muscle relaxation (Fig. 4). The state of M1 also changed with muscle relaxation. For 
example, the same TMS pulse that produced an wrist extensor jerk at the extension position 
but a flexor jerk at the flexion position established actively, became inefficient in eliciting a 
jerk after muscle relaxation at the same positions established passively (Fig. 8A), in all 
subjects. Muscle relaxation also resulted in a decrease in MEP amplitude and area at both 
positions in 93.1% of all cases, by a factor of 1.5-5.0 depending on the muscle and subject 
(p<0.05 for group, Wilcoxon matched-pairs test, Fig. 8C). The reciprocal pattern of changes 
in MEPs, characteristic of active positioning, became less systematic after muscle relaxation 
(only in 3 muscles in 2 out of the 9 subjects tested; in 1 or 2 muscles in 2 other subjects). In 
5 out of 9 subjects, no position-related changes in the MEP amplitude were observed after 
relaxation (p> 0.05 for all muscles in these subjects, Kolmogorov-Smirnov test; for the group, 
MEPs amplitudes appeared position-related in 2 muscles out of 4; p=0.03 for FCU and ECR, 
p> 0.05 for FCR and ECU, Wilcoxon matched-pairs test; Fig. 8C). 
 
As in active wrist positioning, MEP latency after muscle relaxation was similar in the two 
wrist positions (p>0.2) but mean latency significantly increased, by about 3 ms, from 








Fig. 8 : Responses to TMS (intensity as in Fig. 6) at positions E and F established passively, by the experimenter, 
after muscle relaxation. (A) Compared to active specifications of wrist positions (Fig. 6A), mechanical 
responses to TMS (jerks) were absent and MEPs substantially diminished. (B) Pre-TMS EMG levels in position 
E and F (normalized as in Fig. 3C) were similar (p>0.05). (C) Group mean normalized MEP amplitudes. After 
relaxation, position-related changes in MEP amplitudes were observed only for 2 of 4 muscles (D) Histogram 
for the group showing a decrease in MEP amplitudes for all muscles after relaxation compared to those in active 






Threshold position control by descending systems 
It is known that MEPs might depend not only on corticospinal influences but also on 
motoneuronal excitability (Komori et al. 1992). To minimize the role of the latter factor in 
the evaluation of corticospinal excitability at two wrist positions, we compensated passive 
muscle torques and thus equalized EMG levels at these positions. It appeared that 
motoneuronal excitability was also equalized as evidenced by the similarity in the short (30 
ms) initial components of muscle SRs at these positions. These components probably 
reflected not only mono-synaptic SRs of motoneurons but also pre- and poly-synaptic SRs 
of motoneurons mediated by spinal interneurons. Corticospinal influences on motoneurons 
could also be mediated by spinal interneurons of reflex loops (Porter, 1985; Lemon, 2008). 
However, this type of corticospinal influences could not play a major role in the evaluation 
of excitability of motoneurons based on the short initial components of SRs. Otherwise these 
SR components would reflect the position-related changes found in MEPs. Instead, these 
components were similar for the two wrist positions. In the additional test of motoneuronal 
excitability, we found that, at both wrist positions, motoneurons of wrist muscles were near 
their activation thresholds. This test of motoneuronal excitability was based on detecting the 
earliest sign, rather than the magnitude of stretch-evoked EMG activity. In other words, this 
test relied on mono-synaptic SRs of motoneurons. The similarity of MEP latencies at the two 
positions also supports the assertion that motoneuronal excitability did not differ at these 
positions. Our data thus confirmed the assumption that motoneurons of wrist muscles at the 
initial and final positions were near their recruitment thresholds and that the threshold wrist 
position (i.e., the position at which muscles were almost silent but ready to be activated in 
response to perturbation) was reset when the wrist angle was actively changed. Our analysis 
thus complements previous findings of threshold position resetting in intentional single- and 
multi-joint movements in humans (St-Onge et al. 2004; Archambault et al. 2005; Foisy and 
Feldman 2006). Such resetting is fundamental in controlling movements without any concern 





Our results showed that changes in corticospinal excitability accompanying threshold 
position resetting might be unrelated to and independent of EMG activity. They confirm the 
hypothesis that the corticospinal influences are involved in threshold position resetting, 
possibly in combinations with influences of other descending systems. One should also have 
in mind that the threshold wrist position may or may not coincide with the actual wrist 
position (see Fig. 1 and Results). These positions should be treated as different variables. The 
threshold position can be considered as a parameter that defines the origin (referent) point in 
the spatial FR in which wrist muscles start their recruitment or de-recruitment (see 
Introduction). In other words, by influencing the origin point, descending systems would 
specify a spatial FR in which the neuromuscular periphery is constrained to work whereas 
EMG activity emerges depending on the difference between the actual and the threshold 
position.  
 
In a small number of cases (in 1 of 4 muscles in 9 out of 16 subjects), MEPs did not differ at 
the two wrist positions. This observation does not necessarily conflict with the suggestion 
that the corticospinal system is involved in threshold position control. It might reflect the 
complexity of neural interactions between wrist muscles (the “enslaving” phenomenon; 
Zatsiorsky et al. 2000; Schieber & Santello, 2004). Despite the instruction to use only one, 
flexion-extension degree of freedom (DF), subjects could unintentionally involve other wrist 
DFs: although the hand was fixed in the splint of the manipulandum, subjects could exert 
small pressure on the splint walls in the pronation or supination direction. In these 
comparatively rare cases, corticospinal excitability and, as consequence, the resulting pattern 
of threshold position resetting could depend on how different DFs were combined 





Corticospinal pathways, possibly in combination with other descending pathways 
accomplish independent (“open-loop”) control of motoneurons  
 
While discussing our findings, one should have in mind that TMS applied over the primary 
motor cortex is known to influence motoneurons not only via the corticospinal but also via 
other corticofugal pathways. The most efficient TMS spot in the M1 for cortico-reticulo-
spinal effects is different from the M1 spot we stimulated and requires much higher intensity 
of TMS compared to that used in our study (Gerloff et al. 1998; Ziemann et al. 1999). The 
latency of these effects also exceeds that of responses observed in our study. Therefore, it 
seems unlikely that, in our study, cortico-reticulo-spinal pathways played a major role in the 
position-related changes in MEPs. However, corticospinal neurons may send collaterals to 
neurons in rubro-, reticulo- and vestibulo-spinal descending systems influencing 
motoneurons (Keizer & Kuypers, 1984; 1989). Therefore, the changes in MEPs associated 
with wrist repositioning in our study might reflect in part the changes in the excitability of 
other descending systems.   
 
Our findings revealed concomitant changes in the MEP and wrist position (Fig. 6, 7). One 
can say that these changes were correlated. As in other cases of observations of correlation 
between variables, the position-related MEP changes do not imply causality between the 
variables. Figure 1 shows that, in different external conditions, the same control signal (a 
change in the threshold joint angle, R) generated independently of position and force can 
correlate with one or both of these variables depending on external conditions. We suggest 
that corticospinal influences evaluated by MEPs were functionally independent of the actual 
wrist position but they became correlated with this position because of the isotonic condition 
of our experiments. Consider first alternative hypotheses. Corticospinal influences could 
functionally depend on wrist position if proprioceptive muscle length-dependent signals 
resulting from active wrist movement influenced motoneurons via spinal and/or trans-cortical 
reflex loops. According to this hypothesis, it is the neuromuscular periphery, rather than 
corticospinal and other descending influences, that would be responsible for correlation of 




inhibition could not be responsible for the observable correlation, by two reasons. (1) The 
shortening of agonist muscles during wrist motion would result in a decrease in the reflex 
autogenic facilitation of agonist motoneurons following shortening of muscle spindles as 
well as from Ia inhibition of these motoneurons following lengthening of antagonist muscles. 
In contrast, our results showed that MEPs of shortening agonist muscles increased with the 
transition to the new position. (2) Such reflexes alone would change the excitability of 
motoneurons in a position-dependent way whereas our tests showed that excitability of 
motoneurons was the same at both positions.  
 
It is also unlikely that MEPs became correlated with position because of trans-cortical 
reflexes. (1) If present (Wiesendanger, 1986; Macefield et al. 1996), such reflexes usually 
represent long-latent supplements to the spinal stretch reflex (Evarts & Fromm, 1981; 
Matthews, 1991), although the pattern of responses can be different in case of strong 
perturbations (not used in the present study), resulting in involuntary discrete (“triggered 
reactions”) or voluntary responses (Crago et al. 1976). Thus, like the spinal stretch-reflex 
(see above), stretch-reflex-like trans-cortical influences on the M1 could not be responsible 
for positional MEP relation. (2) To be consistent with observed MEP changes, the trans-
cortical reflex facilitation of motoneurons should increase with muscle shortening, i.e., be in 
opposition to the stretch reflex. Such trans-cortical reflex would correspond, in engineering 
terms, to positive feedback that could destabilize wrist position control. In particular, once 
initiated, wrist flexion could be augmented by such feedback, eventually flexing the joint to 
its biomechanical limit.  
  
Consider the hypothesis that motoneurons of wrist muscles were controlled by corticospinal 
influences independently of wrist position, i.e., independently of the changes in 
proprioceptive feedback resulting from the transition from one wrist position to another. In 
isotonic conditions, this facilitation could elicit a change in wrist position (Fig. 1A), resulting 
in correlation between these events. The finding that changes in corticospinal facilitation of 
agonist motoneurons start prior to the onset of muscle activation in rapid wrist movements 




independent initiation of corticospinal facilitation. We call this strategy “open-loop” control. 
It does not imply an absolute independence on the periphery. Based on previous 
proprioceptive and other sensory information, the system may decide how to change 
corticospinal influences according the task demand. However, once a decision is made, these 
influences are accomplished independently of peripheral feedback, unless this feedback or 
other sensory signals call on the necessity of movement correction.   
 
Our study implies that previous observations of correlations of cortical activity with 
electromyographic and mechanical variables (e.g. Holdefer & Miller, 2002; Kurtzer et al. 
2005; Townsend et al. 2006; Jackson et al. 2007; Griffin et al. 2009) may not be sufficient to 
conclude that M1 is involved in programming of these variables (see also Shah et al. 2004). 
An additional limitation of studies that found correlation of cortical activity with arm posture 
(e. g. Fortier et al. 1993; Kalaska et al. 1997) is that they leave unanswered the question what 
posture (actual or threshold) the cortex deals with. Future studies are also needed to test the 
possibility that, even during the dynamic phase of fast movement from one position to 
another, corticospinal facilitation remains predominantly independent of, although influences 
and therefore correlates with the emerging EMG patterns and kinematic variables (cf. 
MacKinnon & Rothwell, 2000; Irlbacher et al. 2006; Kalaska, 2009). Our study demonstrates 
the disparity between corticospinal facilitation and tonic EMG patterns. Preliminary data 
showed that this might also be the case for the dynamic phase of rapid point-to-point 
movements (Raptis et al. 2009). 
 
The motor cortex and muscle relaxation  
Our findings suggest that muscles can appear inactive when subjects either relax wrist 
muscles or maintain a wrist posture by holding host motoneurons near their activation 
thresholds. These states of the neuromuscular system are substantially different: the former 
but not the latter case is associated with minimal, if not absent, reflex reactions to perturbation 
and low stiffness (see also Marsden et al. 1976). The absence of SRs at both wrist positions 




by descending systems during muscle relaxation. This process was likely accompanied by a 
decrease in descending facilitation of γ-motoneurons, thus reducing the positional sensitivity 
of muscle spindle afferents (Lennestrand & Thoden 1968). After achieving muscle 
relaxation, subjects could tolerate passive changes in the wrist angle by keeping descending 
influences unchanged. In this case, low sensitivity of muscle spindle afferent could be 
responsible for the low positional dependency of MEPs observed in our study.  
 
Note that, unlike active positioning accomplished by reciprocal changes in the descending 
influences on agonist and antagonist motoneurons, relaxation involves parallel de-facilitation 
or inhibition of wrist agonist and antagonist motoneurons by descending systems. The motor 
cortex has been shown to have both types of projection on motoneurons (Lemon 2008). 
However, a decrease in motoneuronal excitability associated with muscle relaxation could 
lead to a decrease in MEPs without concomitant decrease in corticospinal facilitation. 
Therefore, although the participation of the corticospinal influences in muscle relaxation 
seems likely, our findings do not rule out the possibility that relaxation is accomplished by 
other descending systems.  
 
In a previous study, changes in MEPs were analyzed during passive muscle shortening and 
lengthening (Lewis et al. 2001), yielding ambiguous results – MEPs could increase, decrease 
or remain unchanged with muscle lengthening. The ambiguity might result from several 
factors. Subjects could produce different amounts of muscle relaxation resembling different 
sub-threshold states of motoneurons. They could also either be indifferent to or assist passive 
hand motion by maintaining the same or modulating corticospinal influences at a sub-
threshold level. While not conflicting with these data, our findings do show that muscle 
relaxation, if ensured by appropriate tests, is associated with a substantial reduction of the 
amplitude and position-related modulation of MEPs, compared with the cases when wrist 






Threshold position control implies that, due to proprioceptive feedback, electrochemical 
synaptic signals from the brain are transformed (“decoded”) into a position-dimensional 
variable, R. In this way, actions become related to body space. The membrane of α-
motoneurons may be the site of this transformation (Pilon et al. 2007; Feldman, 2009). Based 




Fig. 9 : Physiological origin of threshold position control and explanation of basic findings. (A) Integration of 
position-dependent proprioceptive (lower diagonal line) and position-independent central inputs (vertical 
arrow) to a flexor α-motoneuron. The central input shifts the threshold position for motoneuronal recruitment 
(Re →Rf). (B) Full muscle relaxation in the whole biomechanical joint range [Q–, Q+] is achieved by minimizing 
the corticospinal facilitatory influences as well as those of other descending systems such that the threshold 
angle appears outside that range (R+ > Q+ for flexors, R– < Q– for extensors). Following the decrease in 
corticospinal facilitation and excitability of motoneurons, TMS responses in relaxed muscles are diminished 
compared to responses to TMS pulses applied during active wrist positioning.  
 
 
When, say, a flexor muscle is quasi-statically stretched, position-dependent motoneuronal 
facilitation, predominantly from muscle spindle afferents, increases (Fig. 9A, low diagonal 
line) until the electrical threshold for motoneuronal recruitment is reached. This electrical 




threshold angle could be close to the wrist actual extension position, Qe. In contrast, if 
descending systems elicit a position-independent increase in the membrane potential (vertical 
arrow), then the same muscle stretch results in muscle recruitment at a smaller threshold joint 
angle, Rf, that could be close to the actual flexion position (Qf). Note that the spatial threshold 
can be reset even if the electrical threshold of motoneurons (V+) remains constant. Changes 
in electrical motoneuronal threshold (Krawitz et al. 2001; Fedirchuk & Dai, 2004) may be an 
additional source of shifting the spatial threshold (see Pilon et al. 2006). Thus, the amount of 
threshold position resetting is a physiological measure of independent descending influences 
on motoneurons. Therefore, by changing these influences (either directly or indirectly, via 
interneurons or -motoneurons), descending systems, including the corticospinal system, 
may participates in threshold position resetting (Re→Rf).  
 
Figure 9 A also illustrates how, physiologically, corticospinal influences could elicit resetting 
of the threshold position of a body segment, while maintaining the same motoneuronal 
activity and excitability at the pre- and post-movement positions. Basic idea is that, because 
of muscle shortening, the autogenic proprioceptive facilitation of flexor muscles would 
decrease with the transition from an extension to a flexion position. However, the 
independent corticospinal facilitation (partly mediated by -motoneurons) restores the state 
of flexor α-motoneurons to its pre-movement level, but at the new threshold position, Rf.  
Fig. 9A also shows that descending facilitation of flexors at a flexion position should be 
greater than at an extension position, even though, at both positions, motoneurons are near 
their recruitment thresholds and therefore have the same excitability. A similar diagram can 
be plotted for extensor motoneurons by taking into account that the length of extensors 
decreases with the joint angle; corticospinal facilitation of extensors should be greater at the 
extension position, which explains the reciprocal changes in corticospinal facilitation with 
the change in wrist position. Figure 9 B shows that by shifting muscle activation threshold 
outside the biomechanical range (to R+ for flexors and to R_ for extensors, the system can 
exclude muscle activation in the whole biomechanical range of the joint (from Q_ to Q+), 




threshold position resetting underlying not only intentional changes of posture but also 
muscle relaxation.  
 
Figure 9 A illustrates that threshold position resetting may result from sub-threshold changes 
in the state of motoneurons (Feldman, 2009; Ghafouri & Feldman, 2001). In other words, 
such resetting is a feedforward process in the sense that it starts prior to the EMG onset and 
can be accomplished before the end of the resulting motor action. Therefore, feedforward 
and predictive properties may result from natural physiological processes in the absence of 
any computations based on internal models of the system dynamics (Dubois, 2001; Stepp 
and Turvey 2009; Turvey & Fonseca, 2009).   
 
Conclusion 
Our findings imply that the corticospinal system, possibly together with other descending 
systems, participates in a fundamental control process – threshold position resetting, thus 
pre-determining the spatial frame of reference in which the neuromuscular periphery is 
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Chapitre IV: Discussion générale 
Aperçu de la structure de la discussion : Cette discussion mettra d’abord en 
évidence les résultats principaux présentés dans l’article 1 (Vestibular system may provide 
equivalent motor actions regardless of the number of body segments involved in the task, 
Raptis et al 2007) et l’article 2 (Control of wrist position and muscle relaxation by shifting 
spatial frames of reference for motoneuronal recruitment: possible involvement of 
corticospinal pathways, Raptis et al 2010). Nous montrerons comment les hypothèses de 
chacun des articles ont été corroborées et comment leurs conclusions peuvent être 
interreliées, ainsi que les limites dans l’interprétation des résultats de chacun d’eux. 
Également, nous élargirons la discussion avec des données supplémentaires, provenant 
d’articles publiés ultérieurement par notre équipe, ainsi qu’avec des données qui n’ont pas 
encore été publiées (articles en préparation), qui permettront de consolider la contribution 
théorique des articles de cette thèse et d’envisager de nouvelles expériences. Nous 
terminerons enfin avec l’importance de ces résultats pour la recherche fondamentale 
concernant le contrôle moteur, ainsi que leurs répercussions anticipées au plan de la 
recherche et des applications cliniques potentielles. 
 
Préambule 
Les articles présentés dans les deux chapitres précédents illustrent deux méthodes très 
différentes (article 1 : cinématique en 3D; article 2 : TMS, EMG et cinématique uni-
articulaire) pour aborder des questions centrées sur le contrôle moteur des mouvements du 
bras. Cependant, malgré ces différences méthodologiques, nous montrerons que ces 
techniques peuvent être considérées complémentaires : en utilisant différents niveaux 
d’analyse (excitabilité corticomotrice, activité musculaire, position, configuration multi-
articulaire), nous apportons certaines réponses face aux questionnements fondamentaux et 
aux controverses évoquées dans le chapitre I concernant des théories liées au contrôle moteur 
des mouvements du bras (théorie du contrôle de la position-seuil, approches avec modèles 




articulaire : nous visons alors à déterminer si les afférences vestibulaires et leurs voies 
descendantes associées sont nécessaires pour le bon fonctionnement d’une synergie opérant 
lorsque le mouvement d’un bras est combiné à celui du tronc. Cependant, bien qu’elle soit 
intéressante pour mieux comprendre un principe de coordination, cette approche multi-
articulaire ne permettait pas d’isoler clairement les composantes élémentaires du contrôle 
moteur du bras, c’est-à-dire de cerner le(s) paramètre(s) de contrôle utilisé(s) par le SNC. 
Pour aborder ce type d’analyse, il était préférable de simplifier le type de mouvement testé. 
Nous avons donc opté pour un mouvement uni-articulaire, de flexion-extension du poignet. 
Aussi, nous avions besoin de faire appel à une voie descendante qui pouvait être étudiée de 
manière plus précise, qui nous permettait de cibler davantage les muscles impliqués dans un 
changement d’angle articulaire, afin de mieux comprendre les processus de contrôle opérant 
sur ces muscles.  
Les voies vestibulospinales peuvent être stimulées par la stimulation galvanique, pour 
évoquer des réponses musculaires dans le tronc et les membres supérieurs et inférieurs 
(Baldenweck 1927, Goldberg et al 1982, 1984, Britton et al 1993, Wardman et Fitzpatrick 
2002, Mars et al 2003). Cependant, ce type de stimulation ne permet pas d’évoquer des 
réponses aussi sélectives, au plan musculaire, que la stimulation magnétique transcrânienne 
(TMS, voir introduction de la thèse). Nous avons donc choisi de poursuivre nos travaux sur 
le contrôle moteur du bras par l’intermédiaire des voies corticofugales, en stimulant avec des 
pulses de TMS simples une section du cortex moteur ciblant plus spécialement les muscles 
responsables de la flexion-extension du poignet.  
Les conclusions dérivées de ces deux études sont ensuite combinées dans la dernière 
section de cette thèse afin de mettre en évidence leur contribution globale au champ du 






Discussion sur l’article 1:  
Raptis HA, Dannenbaum E, Paquet N, Feldman AG (2007)  
Vestibular system may provide equivalent motor actions regardless of the number of body 
segments involved in the task,  
J Neurophysiol, 97(6): 4069-78. 
 
Dans ce premier article (Raptis et al 2007), nous avons cherché à déterminer si les 
voies partant du système vestibulaire sont essentielles pour garder une constance dans la 
trajectoire de la main lors d’un mouvement d’atteinte. Cette constance dans le mouvement 
de l’effecteur (la main), à la fois au plan de sa trajectoire et de son profil de vitesse, définit 
l’équivalence motrice. En d’autres mots, malgré que les mouvements d’atteinte du bras 
fassent intervenir plusieurs degrés de liberté articulaires, et que le tronc, lorsqu’il participe 
au mouvement, en ajoute plusieurs, nous confirmons avec cet article que le corps a une 
certaine capacité à atteindre un but moteur sans que la variation des degrés de liberté ne 
s’accompagne de déviations significatives de la main au plan spatiotemporel. Le système 
moteur préserverait ainsi la trajectoire de la main dans le référentiel spatial lié à la tâche; 
l’activité musculaire et les changements angulaires de plusieurs articulations seraient adaptés 
aux besoins de la tâche. Ceci implique que les commandes motrices descendantes qui 
auraient été utilisées ou « programmées » dans un mouvement avec un certain nombre de 
degrés de liberté ne seraient plus pertinentes pour être reproduites de manière intégrale 
lorsque ce nombre est modifié de manière volontaire ou involontaire (Archambault 2003). 
Cet article a donc servi à cerner l’importance du système vestibulaire dans l’adaptation des 
commandes motrices visant des mouvements multi-articulaires, combinant le bras et le tronc. 
Plusieurs actions de la vie quotidienne nécessitent une coordination efficace des 
mouvements du bras et du tronc. Cette coordination intervient, par exemple, lorsqu’on se 
penche pour prendre un objet sur une table ou lorsqu’on essaie de maintenir une tasse remplie 
de liquide en position verticale tout en variant l’orientation du tronc ou en marchant (Raptis 
et la 2007, Sibindi et al 2013). C’est également un type de coordination qui se développe, 
étonnamment, de manière très lente : l’atteinte de patrons de coordination bras-tronc matures, 




200276). Ainsi, malgré leur simplicité apparente, ces deux types de mouvements, le 
mouvement simultané bras-tronc et le mouvement du tronc avec main immobile, impliquent 
un processus de maturation de plusieurs années qui vise à optimiser un processus de contrôle 
complexe. Afin d’éclaircir le rôle du système vestibulaire dans l’adaptation des commandes 
descendantes visant une coordination bras-tronc, nous avons donc sélectionné des tâches qui 
représentaient non seulement un défi pour le SNC, mais qui, en étant dérivées d’actions de 
la vie quotidienne, comportaient également une signification fonctionnelle.  
L’hypothèse que nous avions émise était que le système vestibulaire, avec ses 
projections descendantes, appuyait de manière déterminante l’atteinte de l’équivalence 
motrice et que ce système ne pouvait être compensé par les autres systèmes afférents. Pour 
tester l’implication du système vestibulaire, nous avions besoin de trouver des sujets ayant 
subi une lésion à leur appareil vestibulaire. Nous avons sélectionné sept patients ayant subi 
une neurotomie vestibulaire complète unilatérale due à la résection d’un neurinome 
acoustique. Ces patients avaient donc conservé un appareil vestibulaire sur les deux 
normalement retrouvés chez les sujets normaux. Leur opération datait de plus de 6 mois, ce 
qui les classe dans une catégorie « chronique » au plan des déficits attendus, qui sont alors 
qualifiés de « stables » dans un contexte clinique. 
Nous avons demandé à ces patients vestibulodéficients d’exécuter des mouvements 
d’atteinte vers deux cibles, situées soit dans l’espace péri-personnel ipsilatéral au bras 
impliqué, soit dans l’espace controlatéral. Ce mouvement devait être fait en même temps 
qu’un mouvement du tronc vers l’avant (flexion au niveau de la hanche). Les cibles avaient 
été choisies en fonction d’études précédentes (Adamovich et al 2001, Rossi et al 2002) qui 
montraient qu’elles permettaient de mieux observer s’il y avait ou non compensation de 
l’influence du tronc sur la trajectoire de l’index. Au début de chacun des essais, les sujets 
pouvaient voir la cible à atteindre, mais dès que le signal de départ était émis, la vision des 
sujets était bloquée puisque les lunettes à cristaux liquides qu’ils portaient devenaient 
                                                 
76 La maturité des patrons de coordination a précédemment été évaluée en fonction des caractéristiques spatio-
temporelles du mouvement du bras et du tronc, des pics de vitesse, de la variabilité de l’exécution au plan des 




opaques. Les participants réalisaient donc leur mouvement sans savoir combien ils s’étaient 
approchés de la cible. Lorsqu’ils retournaient en position initiale, les lunettes redevenaient 
translucides. De plus, dans 30 % des essais, le tronc était bloqué par un harnais (porté par le 
sujet et couplé à un mécanisme électromagnétique) au début du mouvement et les participants 
devaient atteindre la cible avec la même trajectoire et la même vitesse que lors des 
mouvements avec tronc libre.  
Dans une autre expérience, que nous avons nommée « tâche de la main immobile », 
les patients vestibulodéficients devaient maintenir l’index au-dessus d’une des cibles pendant 
qu’ils exécutaient un mouvement du tronc vers l’avant (semblable aux tâches d’atteinte 
précédentes). La vision était également bloquée pendant le mouvement du tronc, ce qui les 
empêchait de voir la déviation induite par le mouvement du tronc sur la position de l’index. 
Les mêmes tâches (pointage et main immobile) ont été effectuées par sept sujets sans lésion 
vestibulaire (sains) et appariés selon l’âge. Les trajectoires de l’index et du tronc, leurs 
vitesses, les angles articulaires et les degrés de compensation des patients vestibulodéficients 
ont été comparés à ceux des sujets sans lésion vestibulaire.  
Pour résumer les résultats, nous pouvons dire que, lors des tâches d’atteinte, les sujets 
sans lésion vestibulaire ont pu conserver des trajectoires de l’index très semblables dans les 
deux conditions du tronc (libre et bloqué). Leurs trajectoires ne divergeaient pas ou ne 
divergeait que tardivement, à près de 80-90 % de la trajectoire moyenne. Cette similitude des 
trajectoires d’atteinte dans les deux conditions du tronc s’accompagnait donc de l’obtention 
d’une position finale moyenne qui était semblable dans ces deux conditions, la différence 
n’excédant pas 6 cm dans la plupart des cas. Pour ce faire, les participants sans lésion 
vestibulaire ont adapté leur coordination articulaire en changeant les angles du coude et de 
l’épaule très rapidement après que la vitesse du tronc ait été affectée par l’immobilisation du 
harnais. Cette latence d’ajustement variait entre 60 ms et 180 ms (temps entre le changement 
de vitesse du tronc, dû à sa condition libre vs bloquée, et les ajustements articulaires; 
moyenne = 94 ms). Pour la tâche de la main immobile, nous avons remarqué un léger 
déplacement de l’index lorsque le tronc était libre, de moins de 5 cm habituellement. Des 




de compenser l’influence du mouvement du tronc sur la position et la vitesse de déplacement 
de l’index. Plus le mouvement du tronc était grand, plus les changements articulaires étaient 
importants.  
En comparaison, dans ces deux tâches, six des sept patients vestibulodéficients ont 
présenté une compensation articulaire mal coordonnée. Bien que leurs patrons de 
coordination interarticulaire fussent modifiés en fonction de la condition du tronc, ils ne 
réussissaient pas à compenser efficacement l’influence du tronc sur la trajectoire de la main 
ou sur sa vitesse. Ainsi, entre 30 % et 100 % du mouvement du tronc était transmis à la 
position de l’index (éloignement de la cible de 6-31 cm) ou à sa vitesse de déplacement lors 
de la tâche de la main immobile. Lorsqu’on comparait les trajectoires moyennes des 
mouvements d’atteinte dans les deux conditions du tronc, celles-ci divergeaient lorsque 50-
60 % de la trajectoire totale avait été parcourue, avec des positions finales éloignés de 9-18 
cm. Ainsi, le mouvement du tronc (ou son blocage) a fait varier la trajectoire de l’index lors 
des mouvements d’atteinte. Le blocage du tronc en position verticale a aussi 
significativement réduit la vitesse de l’index chez ces patients.  
Ces résultats indiqueraient que, lorsque nous ne regardons pas une cible pendant un 
mouvement combinant un changement de position du tronc et du bras, les influences 
vestibulaires évoquées par le mouvement de la tête jouent un rôle majeur pour garantir 
l’atteinte de la cible motrice. Également, cette étude a permis de montrer que, même si une 
certaine plasticité intervient dans la récupération de certaines fonctions motrices après une 
lésion vestibulaire unilatérale, cette plasticité des voies descendantes influencées par 
l’appareil vestibulaire (ex. voies bilatérales vestibulospinales et vestibulo-réticulospinales) 
ne peut totalement compenser la perte unilatérale des signaux afférents vestibulaires. Ainsi, 
la plasticité survenant spontanément après une lésion vestibulaire unilatérale complète ne 
serait pas suffisante pour permettre au SNC d’atteindre un niveau d’équivalence motrice 
normal dans les actions bras-tronc. Dans les prochaines sections, nous expliquerons plus en 





Systèmes afférents et voies descendantes qui contribuent à l’ajustement de la coordination 
bras-tronc 
  
Dans une optique de contrôle moteur plus générale, ces tâches de coordination bras-
tronc se sont avérées comme une « fenêtre » pour évaluer si la perte de signaux vestibulaires 
altère la capacité de maintenir une équivalence motrice : si l’équivalence motrice est 
conservée, ceci signifie que le but moteur peut être atteint indépendamment de changements 
intentionnels ou involontaires dans la mobilité des articulations pendant le mouvement. 
Lorsque le mouvement du tronc fait dévier significativement la main du but moteur, on peut 
considérer que la capacité d’équivalence motrice du sujet est alors diminuée. 
En ce qui concerne les sujets sans lésion vestibulaire, cette étude a confirmé les études 
précédentes (Pigeon et al 2000, Adamovich et al 2001, Rossi et al 2002, Tunik et al 2003) 
qui montraient que des changements articulaires compensatoires ont lieu dans les 
articulations du bras lorsque le tronc se déplace pendant le mouvement d’atteinte de la main. 
Ces rotations articulaires compensatoires expliquent que les trajectoires de la main soient 
maintenues lorsque l’implication du tronc varie. Cette compensation articulaire est 
déterminante pour l’atteinte d’une cible motrice lorsque des changements de position du bras 
et du tronc se produisent sans vision de la cible ou du bras (Adamovich et al 2001). 
Nous avons montré, dans cet article, que les ajustements articulaires compensatoires  
impliquant l’épaule et le coude surviennent non seulement pendant les mouvements 
d’atteinte, mais aussi lorsqu’on demande aux sujets sains de faire une flexion au niveau de la 
hanche tout en maintenant la position de l’index dans l’espace (tâche de la main immobile). 
Lorsque cette tâche est exécutée à la perfection, le gain de compensation est égal à 1.0. 
Lorsque le mouvement du tronc est entièrement transmis à la main, le gain est alors de 0. Les 
sujets sains (âge moyen : 54 ans) se sont approchés d’un gain de compensation de 1.0, avec 
des gains allant de 0.71 à 0.95 (gain moyen pour les deux cibles dans la tâche de la main 
immobile : 0.86 ± 0.09).  
L’absence de vision empêche donc les sujets sains d’avoir un gain parfait (1.0) dans 




ajustement fin de la coordination compensatoire bras-tronc (voir aussi Pigeon et Feldman 
1998, Pigeon et al 2000). En l’absence d’une vision adéquate de la cible ou de la main, les 
afférences vestibulaires, mais aussi somatosensorielles, pourraient aider à neutraliser en 
grande partie l’effet du mouvement du tronc sur celui de la main à travers les voies 
descendantes qu’elles influenceraient. Ces voies descendantes seraient ainsi contactées 
rapidement par un signal variant selon la position et l’accélération de la tête et du tronc : elles 
pourraient alors influencer l’activité musculaire et les rotations articulaires du bras 
(spécialement au coude et à l’épaule) chez les sujets sains, ce qui limiterait considérablement 
la déviation que le tronc pourrait induire dans la trajectoire de la main. Cependant, bien que 
cette compensation soit rapide et relativement efficace, ces afférences (vestibulaires, 
somatosensorielles) et voies descendantes ne semblent pas permettre, à elles seules, d’ajuster 
de manière parfaite la coordination compensatoire bras-tronc en l’absence de vision.  
L’apport unique de la vision est aussi illustré par le fait que les signaux visuels sont 
largement utilisés pour aider au maintien de l’équilibre chez les patients qui viennent de subir 
une neurotomie vestibulaire. Elle contribuerait spécialement à ajuster l’orientation de la tête 
et du tronc  par rapport à la verticale (Borel et al 2001, 2002). Au fur et à mesure que le 
patient récupère de la perte unilatérale de signaux vestibulaire, la vision serait de moins en 
moins utilisée; la plasticité du système vestibulaire restant et des voies descendantes 
associées permettrait l’utilisation des informations vestibulaires controlatérales pour le 
maintien de l’équilibre.  
Les patients vestibulodéficients testés, qui avaient subi une neurotomie vestibulaire il 
y a plus de 6 mois, ont montré une capacité variable à compenser l’influence du mouvement 
du tronc sur celui de la main. En fait, pour presque tous les patients (sauf un), on note que la 
plasticité vestibulaire ne suffisait pas pour compenser la perte unilatérale des signaux 
vestibulaires : leur performance était significativement inférieure à celle des sujets sans lésion 
vestibulaire. 
Il est possible que les patients et les sujets sains ayant le mieux compris le but de la 
tâche après les tout premiers essais (essais non enregistrés pendant une courte période 




Simoneau et al 2013) pour spécifier les commandes de mouvement pour le bras et le tronc 
avant chaque essai. En ce sens, on ne peut exclure que les participants aient essayé de préparer 
une stratégie de mouvement en anticipant une des deux conditions du tronc (bloqué ou libre) 
à chacun des essais. Ceci implique qu’ils auraient programmé à l’avance certains patrons de 
coordination, des changements articulaires spécifiques avant chaque essai, en fonction de la 
condition du tronc qu’ils anticipaient. Cette approche, qui conçoit le mouvement à travers la 
programmation précise des activités musculaires, après calcul des différentes forces en jeu 
pendant le mouvement et de l’intégration mathématique des caractéristiques internes du 
système pour la production d’une trajectoire précise, peut être assimilée à l’approche de 
contrôle moteur centrée sur les modèles internes (voir introduction). Cependant, cette 
stratégie prédictive, basée sur des modèles internes et foncièrement indépendante des signaux 
vestibulaires déclenchés pendant le mouvement, aurait dû être appliquée de manière 
semblable dans les deux groupes de sujets, donc elle ne permet pas d’expliquer les différences 
de gain de compensation entre les patients vestibulodéficients et les sujets sans lésion 
vestibulaire.  
De plus, comme nous l’avons expliqué dans le chapitre d’introduction (voir p.75 et 
Adamovich et al 2001), vu que les sujets ne pouvaient connaître avec certitude la condition 
du tronc qui allait être imposée dans l’essai à venir, le risque d’erreur dans cette prédiction 
était important. Cette stratégie prédictive, si elle avait été utilisée, aurait donc occasionné une 
grande variabilité dans les mouvements de chacune des conditions et de grandes erreurs au 
point de vue de l’approche vers la cible, ce qui n’a pas été observé.  
Toutefois, on peut aussi considérer que ces erreurs auraient pu être minimisées si, au 
début de chacun des essais, les sujets s’alignaient vers la stratégie de coordination appropriée 
dès qu’ils reconnaissaient la condition du tronc. Cette approche aurait pu faire intervenir des 
modèles internes, qui auraient été sélectionnés après détection du blocage du tronc et qui 
auraient recalculé des nouvelles forces à produire dans les muscles du bras. Dans un autre 
point de vue, soit le contexte de la théorie du contrôle de la position-seuil, on aurait pu 
interpréter ces changements articulaires comme résultant de modifications dans la trajectoire 




Afin de déterminer si cette stratégie de réaction face à la détection d’une condition du 
tronc était utilisée par les sujets, une étude précédente utilisant le paradigme du blocage du 
tronc avait évalué la latence de déclenchement de cette réaction (Adamovich et al 2001). 
Ainsi, ils avaient demandé aux sujets de modifier volontairement leur trajectoire de la main 
dès qu’ils détectaient un blocage du mouvement de leur tronc. Cette déviation volontaire du 
mouvement de la main a eu lieu 300-500 ms après l’initiation du mouvement bras-tronc, ce 
qui correspondait à la dernière portion (dernier quart) de la trajectoire de la main. Ceci est 
une latence bien plus longue que celle observée dans nos expériences avec les sujets sains et 
vestibulodéficients. En effet, en comparant les patrons temporels des changements 
articulaires en fonction de la condition du tronc (point de divergence des vitesses du tronc vs 
point de divergence des patrons articulaires), nous avons observé que ceux-ci commençaient 
à diverger avec une latence minimale de 60 ms chez les sujets sains et de 80 ms chez les 
sujets vestibulodéficients. Ces résultats indiquent qu’il est peu probable qu’une stratégie 
prédictive ou de réaction volontaire à la condition du tronc aient joué un rôle important dans 
l’ajustement des changements articulaires dans nos tâches.  
En ce sens, nous sommes aussi en désaccord avec l’hypothèse de Simoneau et al 
(2013), selon qui les défauts dans la coordination bras-tronc observés après une lésion 
vestibulaire sont dus à une mauvaise prédiction des conséquences mécaniques du mouvement 
du tronc sur le bras. Dans le cadre de nos tâches, cette hypothèse avec prédiction mécanique 
ne peut expliquer les différences de performance observées entre les sujets 
vestibulodéficients et les sujets sans lésion vestibulaire. Si nous adoptons leur approche avec 
prédiction, ces deux types de sujets pourraient utiliser des stratégies prédictives semblables; 
rien n’indique pourquoi ces stratégies prédictives devraient être différentes dans les deux 
groupes de sujets, puisque les afférences vestibulaires (manquantes unilatéralement pour les 
sujets vestibulodéficients) ne sont pas considérées comme des organes opérant des processus 
prédictifs. Ainsi, les sujets vestibulodéficients, tout comme les sujets sains, pourraient 
déterminer mathématiquement (au point de vue mécanique), dans des circuits corticaux, les 
forces musculaires à produire selon les commandes envoyées et mises à jour pour les muscles 




mouvements avec tronc libre et raccourcies lors des mouvements avec tronc bloqué. En 
utilisant les modèles internes de prédiction inhérents à leur hypothèse, les deux groupes de 
sujets pourraient détecter ce blocage et remettre à jour leurs commandes pour le bras et le 
tronc : ils intégreraient alors, dans un modèle interne, les forces mécaniques ressenties lors 
du blocage du tronc pour adapter les commandes de forces musculaires à produire dans le 
bras.  
La principale lacune de leur hypothèse est, en fait, qu’elle ne relie pas, ni de manière 
prosaïque ni selon des hypothèses mathématiques, l’influence des afférences vestibulaires 
(ou l’apprentissage lié à leur utilisation après section unilatérale du nerf) aux calculs 
mécaniques qui interviendraient avant et pendant le mouvement bras-tronc. En résumé, nous 
pensons donc que la perspective de Simoneau et al (2013) comporte deux faiblesses 
principales, liées au fait que cette approche n’explique pas les processus de contrôle moteur 
chez les sujets sains et qu’elle n’éclaire aucunement concernant les bases physiologiques des 
déficits de coordination des sujets vestibulodéficients : 1) la prédiction des conséquences 
mécaniques du mouvement du tronc, telle qu’ils la conçoivent, ignore la contribution des 
informations sensorielles (vestibulaires, proprioceptives, etc., dont l’utilisation est influencée 
par l’apprentissage), et 2) les conséquences de l’altération de ces signaux (ex. due à une 
chirurgie ou au vieillissement) et de leurs influences descendantes associées dans le contexte 
des mouvements bras-tronc ne sont pas expliquées.  
Par ailleurs, ces différences entre les sujets vestibulodéficients et les sujets sains 
confirment que la coordination de compensation bras-tronc n’est pas la conséquence de 
facteurs mécaniques passifs, tels que les forces d’interaction, inertielles ou de Coriolis. Bien 
que ces forces entrent en jeu dans les tâches que nous avons testées et qu’elles doivent être 
contrebalancées par le SNC pour une compensation bras-tronc efficace, elles n’expliquent 
pas la survenue de cette coordination. Dans le contexte de nos tâches, ces forces d’interaction 
seraient fortement influencées par la vitesse du tronc. Comme les sujets vestibulodéficients 
ont accompli ces tâches avec des vitesses de tronc semblables aux sujets sains, leur manque 
de compensation ne peut être expliqué par des facteurs mécaniques passifs. De plus, ces 




obtiennent souvent une configuration finale éloignée de la cible lorsque leur tronc est bloqué 
(vitesse quasi-nulle) au début de l’essai.   
Rappelons aussi que les sujets normaux ont pratiquement maintenu la vitesse sagittale 
et tangentielle de leur index malgré les changements dans l’implication du tronc, ce qui 
n’était pas le cas des sujets vestibulodéficients. Chez ces patients, les profils de vitesse de 
l’index ont significativement varié selon l’implication du tronc, dès le début du mouvement. 
Par contre, l’invariance chez les sujets sains était atteinte après très peu de pratique 
(seulement 3-4 essais avec tronc libre et avec tronc bloqué), c’est-à-dire sans qu’un 
entraînement rigoureux ne soit nécessaire et sans qu’on leur fournisse un feedback 
concernant leur trajectoire précise ou leur vitesse. Les sujets sans lésion vestibulaire 
semblaient donc prendre en compte les forces mécaniques liées au mouvement du tronc de 
manière spontanée. Les faibles divergences de vitesse que nous avons remarquées chez 
certains sujets sains ne survenaient que tard dans le mouvement, dans la phase de décélération 
de la main et du tronc.  
L’atteinte de l’invariance des trajectoires et des vitesses de la main dans un 
mouvement bras-tronc, par l’intermédiaire de la coordination compensatoire bras-tronc, ne 
pourrait donc être basée sur des facteurs passifs (ex. forces d’interaction) : cette invariance 
nécessiterait des processus de contrôle modulés volontairement. Cette composante volontaire 
serait nécessaire pour s’adapter à la tâche, selon qu’il faille atteindre une cible rapprochée ou 
plus éloignée. Elle pourrait s’articuler autour d’un mécanisme de « gain de compensation », 
qui délimiterait, en quelque sorte, l’influence du mouvement du tronc sur le mouvement de 
la main. Ce contrôle volontaire nécessiterait l’intervention d’influences descendantes 
d’origine corticale. Le circuit cortical qui modulerait ce gain de compensation n’a pas encore 
été étudié. Cependant, en considérant les mouvements de pointage sans mouvement du tronc, 
nous pouvons rappeler que plusieurs études ont mis en évidence l’activation de plusieurs 
aires pariétofrontales (cortex pariétal postérieur, cortex somatosensoriel, cortex prémoteur, 
cortex moteur), soit par l’intermédiaire de l’électroencéphalographie (Bernier et al 2009), de 
la neuroimagerie (Culham et al 2006, Filimon 2010) ou d’enregistrements neuronaux 




corticales relativement dispersées et multimodales, mais qui semblaient relativement 
spécialisées dans le traitement des informations vestibulaires, dont la jonction 
temporopariétale, l’insula, les gyri pré- et post-centraux, la portion ventrolatérale du lobe 
occipital, le gyrus frontal inférieur, ainsi que plusieurs sections du lobe pariétal (MST, sulcus 
intrapariétal, PPC), avec une prédominance de l’hémisphère droit (Fasold et al 2002, Lopez 
et Blanke 2011).  
Pour clarifier les bases neurobiologiques du contrôle de la coordination bras-tronc, 
qui pourraient faire intervenir quelques-unes de ces aires, il serait intéressant de considérer 
les effets de différents types de lésions corticales (ex. dues à des AVC aussi restreints que 
possible) sur la coordination compensatoire bras-tronc. Une autre approche serait d’explorer 
des protocoles de perturbations transitoires utilisant la stimulation magnétique 
transcrânienne, comme réalisé par Tunik et al (2005) dans un contexte de mouvement 
d’atteinte avec préhension. Les mouvements d’atteinte et de préhension de Tunik et al (2005) 
ne comportaient pas de mouvements du tronc, mais il serait intéressant d’explorer si certaines 
aires précédemment nommées peuvent être stimulées pour perturber spécifiquement 
l’adaptation du gain de compensation bras-tronc. Dans tous les cas, il serait important de 
dissocier les effets purement sensoriels de ces perturbations ou lésions (ex. effet sur 
l’équilibre, sur l’encodage des informations vestibulaires et la sensation de la verticale) par 
rapport aux effets sur le processus de détermination du gain de compensation et sur 
l’exécution de cette commande de gain, qui agirait éventuellement sur la coordination multi-
articulaire à travers des voies corticofugales.  
Ces éléments pourraient constituer des points de départ pour circonscrire les circuits 
corticaux impliqués dans la coordination des mouvements du bras et du tronc. Nous pensons 
que ce processus de contrôle du gain de compensation bras-tronc, probablement d’origine 
corticale, pourrait prendre avantage de voies réflexes existantes et les moduler : des 
afférences impliquées dans la détection du mouvement de la tête et du tronc influeraient ainsi 
sur les voies descendantes visant les muscles du bras, avec une intensité qui dépendrait du 
gain spécifié au niveau cortical. Ce gain de la coordination compensatoire bras-tronc serait 




préhension ou à l’extérieur de celui-ci. Si la cible est située proche du sujet, la compensation 
du mouvement du tronc doit être plus forte, mais dans les cas de cibles éloignées, la 
coordination compensatoire doit être neutralisée au cours du mouvement bras-tronc : la 
contribution du tronc est alors essentielle à l’atteinte du but moteur et la compensation de son 
mouvement par les articulations du bras doit être minimisée, de manière à ce qu’il amène la 
main vers cette cible plus éloignée (Tunik et al 2003, Rossi et al 2002). Nous pouvons 
schématiser les interactions entre les commandes descendantes visant le mouvement du 
tronc, la synergie liée au transport de la main vers la cible et les afférences évoquées par ce 




Fig. 15: Influence de la commande motrice dans la coordination bras-tronc 
 
 
Par ailleurs, ce schéma illustre que la flexion du tronc au niveau de la hanche peut 
aussi être ressentie par le déclenchement de signaux proprioceptifs (étirement des muscles 
des membres inférieurs) et cutanés (centre de pression changeant sur la peau des cuisses et 
des pieds). Lors du blocage du mouvement du tronc, le harnais retenait le sujet en position 
verticale, ce qui provoquait aussi une pression sur son thorax. Ainsi, ces signaux auraient pu 
contribuer à modifier la coordination articulaire en fonction de la condition du tronc. 




les sujets vestibulodéficients, les différences significatives observées entre ces deux groupes 
indiquent que les voies proprioceptives kinesthésiques et cutanées ne seraient pas suffisantes 
pour contribuer de manière significative à la coordination compensatoire bras-tronc, 
nécessaire à l’atteinte d’une équivalence motrice. 
Le plus probable, dans ce type de tâche, est que le système vestibulaire (intact) soit la 
source des afférences qui, à travers leurs influences sur les voies descendantes, permettent 
d’ajuster la coordination entre le bras et le tronc afin de compenser ou d’optimiser l’influence 
des mouvements du tronc sur la trajectoire désirée pour la main. Puisque les sujets 
vestibulodéficients avaient une perte unilatérale de leurs signaux vestibulaires, les afférences 
vestibulaires controlatérales au nerf affecté auraient pu contribuer à ajuster la coordination 
entre le bras et le tronc. Cependant, il semble, selon nos résultats, que le système vestibulaire 
restant ne suffisait pas (sauf pour un sujet vestibulodéficient sur les sept patients ayant 
participé) à compenser la perte unilatérale des afférences vestibulaires.  
Des études précédentes avaient suggéré que le système vestibulaire puisse être 
impliqué dans les mouvements du bras, en adaptant ceux-ci au déplacement du tronc, sans 
toutefois permettre de confirmer la nécessité de l’implication vestibulaire (Adamovich et al 
2001, Mars et al 2003, Bresciani et al 2002b, Bresciani et al 2005, Guillaud et al 2006). Nos 
travaux ont permis de montrer que les afférences vestibulaires et les voies descendantes 
qu’elles influencent jouent un rôle majeur pour l’ajustement des mouvements du bras à ceux 
du tronc. Nous démontrons aussi que, pour ce type de tâches, la perte des signaux 
vestibulaires ne pourrait pas être compensée efficacement par d’autres types d’afférences (ex. 
kinesthésiques, cutanées).  
Cette conclusion est aussi appuyée par le fait que des patients déafférentés au point 
de vue de la proprioception (kinesthésie, sens du toucher) réussissent à compenser l’influence 
du mouvement du tronc lors de leurs mouvements d’atteinte bras-tronc (Tunik et al. 2003) et 
peuvent aussi compenser les rotations passives du tronc lorsqu’ils doivent stabiliser leur main 
sur une cible, avec une latence semblable aux sujets sains (~ 165 ms, Blouin et al 2010). Le 
système vestibulaire de ces patients déafférentés, peu affecté par leur maladie (Cooke et al 




trajectoire de la main afin d’atteindre des cibles semblables à celles de nos tâches. Dans Tunik 
et al (2003), nous observons même que la trajectoire de la main chez les patients déafférentés 
n’est pas écourtée lorsque le tronc est bloqué, ce qui arrive fréquemment chez les sujets sains. 
En fait, chez ces patients déafférentés, les trajectoires avec tronc bloqué apparaissent 
significativement allongées dans certains essais, par rapport aux cas où le tronc est libre. Cet 
allongement des trajectoires d’atteinte pourrait refléter une sensibilisation du SNC aux inputs 
provenant du système vestibulaire (voir aussi Blouin et al 1995, Day et Cole 2002, Horak et 
Hlavacka 2001, Blouin et al 2010). Ainsi, lorsque le tronc est laissé libre pendant le 
mouvement de la main, son mouvement peut être légèrement surcompensé chez ces patients. 
Le maintien des profils de vitesse tangentielle de la main dans les deux conditions du tronc 
indique aussi une compensation dynamique efficace pour les sujets déafférentés.  
Dans Tunik et al (2003), nous voyons aussi que, chez les patients déafférentés, la 
latence de divergence au niveau des profils angulaires (à partir de 60 ms, selon la condition 
du tronc) est semblable à celle des sujets sains. Les trajectoires de leur index divergent de 
manière tardive, dans la 2e partie du mouvement, avec une variabilité et une imprécision 
finale caractéristique (fin de la trajectoire en forme de crochet). Cette difficulté à arrêter le 
mouvement de manière lisse chez les patients déafférentés, spécialement dans des conditions 
biomécaniques plus inconfortables (ex. atteinte de la cible controlatérale), pourrait être liée 
à leur difficulté à compenser les forces d’interaction, à cause du manque d’influences 
afférentes proprioceptives agissant via les interactions et voies réflexes intermusculaires 
(Sainburg et al 1995, Tunik et al 2003).  
 
Considérations liées aux voies vestibulospinales et latence de la compensation bras-tronc 
Les voies vestibulospinales ont des projections directes et indirectes, via des 
interneurones spinaux, sur les motoneurones innervant les muscles des bras (e.g. Büttner-
Ennever 1999, Boyle et Johanson 2003). Ces voies pourraient être impliquées dans les 
modifications compensatoires qui ont lieu dans les articulations du bras lorsque le tronc est 




ont montré des adaptations de leurs mouvements liées au changement de la condition du 
tronc, avec un délai moyen d’environ 100 ms. Ainsi, lorsque nous avons comparé les 
mouvements avec tronc libre et ceux avec tronc bloqué, nous avons vu que, dans les essais 
où le harnais retient le tronc (condition « tronc bloqué »), des adaptations du mouvement des 
bras sont détectées environ 100 ms (un minimum de 60 ms a été observé) après que la vitesse 
du tronc est affectée par le harnais. Cette latence de compensation dans les articulations du 
bras concorde avec une étude précédente qui avait également évalué ce délai dans des tâches 
semblables (Tunik et al 2003). Des délais similaires (95 ms) ont aussi été observés dans 
l’étude de Guillaud et al (2006). Dans cette dernière étude, les sujets devaient stabiliser la 
position de leur main au-dessus d’une cible pendant que des rotations étaient appliquées sur 
le siège où ils étaient assis. Ainsi, les sujets devaient réagir à une perturbation (mouvement 
non volontaire) de leur position du tronc. 
Les évaluations des latences de compensation bras-tronc dans nos tâches sont 
supérieures aux latences obtenues après une stimulation galvanique vestibulaire (30-50 ms), 
qui peut entraîner une réponse dans l’EMG de muscles du bras (Baldissera et al 1990, Britton 
et al 1993, Mars et al 2003). Ceci peut être expliqué par le fait que nos mesures étaient de 
nature cinématique, donc elles incluaient un délai « électromécanique » (temps entre la 
dépolarisation musculaire et l’effet cinématique de cette dépolarisation). En comparaison, la 
latence pour l’obtention de réponses EMG après stimulation galvanique vestibulaire sont de 
l’ordre de 60-75 ms pour les muscles du dos et de 100-120 ms pour les muscles des membres 
inférieurs, étant donné le temps de propagation du signal dans les voies descendantes 
associées au système vestibulaire (ex. vestibulospinales, vestibulo-réticulospinales, Ali et al 
2003, Ardic et al 2000). 
Comparaison avec d’autres cas de compensation impliquant le système vestibulaire  
Dans une optique de physiologie plus générale, on note que le système vestibulaire 
est nécessaire à d’autres types de compensations qui impliquent une coordination entre 
plusieurs degrés de liberté participant dans une même tâche. Le réflexe vestibulo-oculaire est 
un exemple classique de coordination dépendant du système vestibulaire. Il permet de 




l’environnement sur la rétine. Lorsque le mouvement du cou est totalement compensé et que 
l’image est entièrement maintenue, le gain est ainsi égal à 1 (en utilisant le principe de calcul 
de notre article, mais avec des données angulaires). Cependant, il est aussi possible d’avoir 
un gain différent de 1 si, en même temps qu’on tourne la tête, on effectue une saccade 
(Guitton 1992, Johnson et Sharpe 1994), ou si on entraîne le participant avec un protocole 
qui modifie le gain de compensation du réflexe vestibulo-oculaire (Gonshor et Jones 1971, 
Angelaki and Hess 1998).  
Il est possible de faire un parallèle entre nos résultats qui montrent une compensation 
d’origine vestibulaire pour les mouvements bras-tronc et le réflexe vestibulo-oculaire : ces 
deux types de compensation permettent de préserver une constance liée au mouvement. En 
effet, pour le réflexe vestibulo-oculaire, cette constance vise la perception de 
l’environnement lors de mouvements de la tête, tandis que pour la compensation bras-tronc, 
on se retrouve face à une constance du mouvement de la main dans l’espace externe (Pigeon 
et al 2000, Rossi et al 2002). Concernant la réalisation de cette constance de la trajectoire 
dans les mouvements bras-tronc, nous ne pouvons exclure que le circuit à la base de cette 
coordination comprenne aussi des interactions intersegmentaires spinales impliquant des 
signaux proprioceptifs et cutanés (Ten Bruggencate et al 1969, Grillner et al 1971, 
Alstermark 1987, Minor et al 1990, Jankowska et al 2005). Cependant, dans nos tâches, il 
semble que l’implication du système vestibulaire soit plus déterminante ou efficace pour 
guider la coordination compensatoire bras-tronc permettant cette constance motrice que les 
systèmes de compensation basés sur les signaux proprioceptifs ou cutanés. 
Cette situation (coordination bras-tronc, ou plutôt bras-tête) permet de faire un autre 
parallèle avec le réflexe vestibulo-oculaire (coordination yeux-cou). Dans ce réflexe, la 
compensation des mouvements de la tête pour maintenir la direction du regard pourraient, 
hypothétiquement, être guidée par des signaux proprioceptifs des muscles du cou émergeant 
lors de la rotation de la tête. Cependant, la littérature scientifique a bien établi, de ce côté, 
que le système responsable de cette compensation « yeux-cou » est le système vestibulaire. 
Cette prépondérance du système vestibulaire pour la préservation de la constance 




au fait que le système vestibulaire est fondamentalement couplé à un référentiel externe (à la 
gravité et à l’accélération du corps dans l’espace), contrairement aux afférences cutanées et 
proprioceptives, basées sur un référentiel interne. Ainsi, pour l’exécution d’un mouvement 
vers des cibles externes, ce type de système fortement lié à l’environnement « externe » 
devrait permettre une réponse plus efficace et rapide qu’un système avec des inputs 
(afférences) produits dans un contexte de référentiel interne (kinesthésie, toucher), où 
l’information est uniquement locale et centrée sur le corps lui-même. 
En ce sens, ceci nous permet de comprendre pourquoi les systèmes sensoriels qui 
informent le SNC par rapport à son environnement, comme le système visuel et le système 
vestibulaire (spécialement lorsque la vision n’est pas disponible), constituent les principaux 
outils de guidage pour les actions motrices impliquant une rotation du cou ou un mouvement 
simultané du tronc et des bras. En comparaison, le système proprioceptif, kinesthésique et le 
toucher interviendraient de manière plus déterminante lorsque la tâche nécessite un contrôle 
de la configuration du corps lui-même (Deliagina et al 2000, Beloozerova et al 2003a,b).  
  
Plasticité du système vestibulospinal et limites de plasticité   
Dans le long terme, les patients ayant subi une perte unilatérale de signaux 
vestibulaires voient leurs symptômes « vestibulaires » diminuer avec le temps, le système 
vestibulaire intact controlatéral s’adaptant et « apprenant » à compenser pour cette perte 
unilatérale, avec l’appui initial des inputs visuels (Borel et al 2002). Cependant, malgré cette 
période d’adaptation postopératoire, évaluée à environ 6 mois (Maurer et al 2002), la plupart 
des sujets vestibulodéficients ont montré que ce système vestibulaire restant n’était pas 
suffisant pour recréer une coordination compensatoire bras-tronc aussi efficace que celle 
observée chez les sujets sains. Nos résultats, ainsi que certaines données cliniques 
spécialisées recueillies par nos collaborateurs quelques semaines avant nos expériences 
(tableaux 1-3 dans l’article Raptis et al 2007) illustrent des déficits moteurs significatifs chez 




Par exemple, lorsque nous avons demandé aux patients 1 et 2 de maintenir leur 
position de l’index pendant le mouvement du tronc, leur coordination compensatoire bras-
tronc était tellement déficiente que le mouvement du tronc a souvent été presque 
complètement transféré au mouvement de la main, ce qui est reflété par leurs faibles gains 
de compensation. En d’autres mots, l’invariance de la trajectoire ou de la position, chez ces 
patients, semble davantage maintenue dans un référentiel interne (centré sur le corps) que 
dans un référentiel externe (lié à l’environnement et tel que requis par la tâche). En 
comparaison, Ghafouri et Feldman (2001) ont montré que les sujets sans lésion vestibulaire 
peuvent rapidement passer de la performance de mouvements des bras dans un référentiel 
interne (ex. cible située sur le corps) à un référentiel externe (cible stationnaire dans 
l’environnement). Ainsi, la condition du système vestibulaire semble un facteur déterminant 
pour la coordination des mouvements du bras, du tronc et de la tête lors de tâches exigeant 
un changement de référentiel. 
Lorsque nous considérons les autres patients vestibulodéficients (P3-P6), nous 
remarquons que leurs déficits paraissent moins importants que les patients 1 et 2. Cependant, 
malgré cela, nous avons noté que, lorsqu’on compare les trajectoires faites lors de la 
condition avec tronc libre et celles avec tronc bloqué, les trajectoires de la main commencent 
à diverger assez tôt dans le mouvement chez presque tous les patients (sauf le patient 7), soit 
lorsque seulement 50-60 % de la trajectoire totale a été atteinte (comparativement à plus de 
75 % chez les sujets sains). Chez ces patients, une grande partie (40-70%) du déplacement 
sagittal (vers l’avant) de la main semblait due à l’implication du tronc vers l’avant. Ainsi, 
presque tous les patients vestibulodéficients (sauf le patient 7) n’ont pas pu transformer un 
mouvement réalisé dans un référentiel lié au corps (ex. mouvement du bras sans mouvement 
du tronc) à celui performé dans un référentiel lié à l’environnement (référentiel « absolu »). 
Le patient 7, qui a eu une performance semblable aux sujets normaux, semble un cas 
particulier. Après lui avoir posé quelques questions concernant son parcours de vie, nous 
avons su qu’il était pilote d’avion avant d’être opéré. Cette information est apparue 
importante à nos yeux, puisqu’il est possible que, dans le cadre de sa formation et de son 




normale. En effet, le contrôle du positionnement d’un avion en mouvement dans les airs 
requerrait une perception impliquant une interaction entre des signaux visuels (tableau de 
bord et environnement) et vestibulaires (position par rapport à la verticale, accélération et 
rotation dans les axes de roulis/tangage/lacet, Hosman et Stassen 1999). On pourrait penser 
que cette sensibilité supérieure et les capacités motrices associées aient constitué une 
« réserve » qui lui a permis de récupérer davantage des pertes de signaux vestibulaires liées 
à son opération. En d’autres termes, ses circuits impliquant les afférences vestibulaires 
auraient pu être plus développés et permettre une plus grande plasticité ou « compensation » 
après une perte vestibulaire unilatérale. Cette expérience de vol pourrait aussi contribuer à 
accroître la sensibilité aux afférences proprioceptives (ex. sensation de pression sur les 
jambes – ou centre de pression - qui est modifiée en fonction de l’angle de la hanche) et 
augmenter sa capacité à bien se positionner dans l’espace.  
Comme discuté auparavant, les signaux proprioceptifs, bien que n’étant pas aussi 
déterminants pour la coordination compensatoire bras-tronc de notre expérience, auraient 
aussi pu l’aider à mieux accomplir la tâche, comparativement aux autres sujets 
vestibulodéficients. Nous avons remarqué que ce patient tendait aussi à atteindre la cible 
d’une manière particulière lorsque le tronc était libre, spécialement lors de la tâche de la main 
immobile : en fait, son mouvement de la main n’était pas dévié vers l’avant comme les autres 
patients, mais plutôt vers l’arrière (dans la direction contraire au tronc). Ceci pourrait indiquer 
qu’il était assez astucieux et habile pour anticiper la déviation possible et préparer une 
stratégie de compensation de manière prédictive ou réactive, à plus courte latence que les 
autres patients, lorsque le tronc pouvait influencer la position de la main. La littérature 
scientifique rapporte aussi quelques cas de pilotes ou membres d’équipages ayant montré une 
grande récupération ou adaptation (plasticité) des fonctions vestibulaires après une 
neurotomie vestibulaire unilatérale (Kortschot et Oosterveld 1995, McKinnon et al 2001). 
Avant leur opération, ces individus avaient souffert du syndrome de Ménière et l’approche 
chirurgicale avait été choisie puisqu’elle était reconnue comme la plus efficace pour faire 




mois d’adaptation, leur récupération était telle qu’ils ont pu reprendre leur travail, sans 
souffrir d’étourdissements ou de sensation de perte d’orientation pendant les vols.  
En comparant les données des sujets ayant eu une neurotomie droite vs ceux l’ayant 
eu du côté gauche, nous n’avons pas vu d’influence du côté de la lésion sur les résultats. 
Aussi, la position de la cible (ipsilatérale vs controlatérale) n’a pas eu d’effet sur les gains de 
compensation. Ces données pourraient indiquer que la lésion vestibulaire affecte la 
coordination bras-tronc de manière bilatérale et/ou que l’adaptation du système vestibulaire 
après l’opération (plasticité vestibulaire) permet, après un certain temps, d’égaliser la 
performance dans les deux bras, par des projections bilatérales adaptant les circuits 
ipsilatéraux et controlatéraux à la lésion (de Waele et al 1990, Lacour et al 1997, Beraneck 
et al 2004, Vibert et al 1999, Straka et al 2005). Pour vérifier lequel des énoncés s’applique 
davantage (ou si les deux sont exacts), il serait nécessaire de tester la coordination bras-tronc 
de patients en phase aigüe, peu de temps après leur opération. 
Toutefois, il ressort clairement, dans les résultats, que les gains de compensation des 
patients étaient, dans presque tous les cas, significativement inférieurs à ceux des sujets sans 
lésion vestibulaire. Ceci indique que cette plasticité bilatérale descendante de long terme 
partant du système vestibulaire intact ne pouvait compenser complètement les déficits causés 
par la lésion unilatérale.  
Les tests cliniques (tableau 1 de l’article 1) effectués par nos collaborateurs ont aussi 
indiqué que ces patients vestibulodéficients ne montraient pas de signe d’étourdissement, de 
problèmes posturaux debout ou en marchant lorsqu’ils avaient les yeux ouverts. Ainsi, ces 
facteurs n’expliqueraient pas les déviations observées lors de l’implication du tronc dans le 
mouvement. Cependant, des déficits ont pu être observés chez la plupart d’entre eux lorsque 
des tests cliniques faisant intervenir le réflexe vestibulo-oculaire (test d’acuité visuelle 
dynamique, test de Halmagyi) ont été utilisés ou lorsqu’on leur a demandé de rester debout 
en position tandem ou de marcher les yeux fermés.  
 Ces données cliniques et nos résultats indiquent que plusieurs déficits moteurs causés 
par la perte unilatérale de signaux vestibulaires ne peuvent être efficacement compensés par 




la vision pour l’ajustement de leurs mouvements impliquant un mouvement de la tête, ainsi 
que pour maintenir leur posture. Nos résultats confirment aussi le caractère fortement 
bilatéral des influences vestibulaires en ce qui concerne la coordination entre le bras et le 
tronc. Ainsi, malgré qu’on retrouve des voies vestibulospinales et des noyaux vestibulaires 
droits et gauches, chacune des subdivisions a de fortes interactions avec le côté controlatéral, 
ce qui semble créer une unité au plan de la coordination des segments du corps. Ces 
interactions auraient lieu autant dans le tronc cérébral (entre les noyaux vestibulaires de 
chaque côté) qu’au niveau cortical et par les projections descendantes (voir introduction de 
cette thèse, pp.11-15). Ces éléments expliqueraient à la fois les influences bilatérales d’une 
lésion unilatérale, en même temps qu’une certaine adaptation bilatérale en cas de perte de 
signal unilatérale. 
En conclusion, presque tous les patients vestibulodéficients (sauf un) ont présenté des 
déficits dans nos tâches nécessitant une invariance de position de la main ou une invariance 
de trajectoire de la main lorsque l’implication du tronc variait. Ceci implique que, chez les 
sujets sains, le système vestibulaire est déterminant pour permettre la réalisation d’actions 
équivalentes lorsque le tronc est en mouvement et que plusieurs segments du corps 
contribuent à la tâche. Si on compare les résultats dans les deux types de tâches utilisées 
(pointage vs main immobile), il semble que la tâche de la main immobile ait permis un 
meilleur contraste entre les performances des sujets sains et des patients vestibulodéficients. 
La sensibilité de cette tâche, au plan clinique, pourrait être utile pour détecter des pertes au 
plan de la coordination compensatoire bras-tronc et relativement à des tâches fonctionnelles 
associées à cette coordination. Afin de confirmer son utilité clinique, davantage d’études sont 
nécessaires. En effet, il serait intéressant de pouvoir utiliser ce type de tâche dans le contexte 
d’un diagnostic de déficit vestibulaire ou pour évaluer la récupération après une intervention 
chirurgicale ou un accident affectant le système vestibulaire ou ses voies descendantes 
associées. La figure 15 a résumé les trois principaux niveaux des commandes de contrôle 
pour ce type de mouvement bras-tronc (synergie de transport du bras engendrant une certaine 
trajectoire de l’index, mouvement du tronc, spécification du gain bras-tronc) et l’interaction 




Cependant, cette interprétation est basée sur l’observation de résultantes externes des 
commandes de contrôle et ne permet pas de vérifier les paramètres de contrôle 
neurophysiologiques (voir chapitre d’introduction) eux-mêmes. Nous avons donc changé 
d’approche dans le prochain article, afin de mieux cerner ces paramètres de contrôle moteur, 
dans un contexte articulaire simplifié (mouvement uni-articulaire : flexion-extension du 
poignet, sans mouvement du tronc et donc sans changements des signaux vestibulomoteurs), 
avec une méthode causale (stimulation magnétique transcrânienne qui sonde les influences 
corticomotrices) qui nous permettait de mieux cibler les voies descendantes et muscles 







Discussion sur l’article 2:  
Helli Raptis, Liziane Burtet, Robert Forget et Anatol G. Feldman (2010) Control of wrist 
position and muscle relaxation by shifting spatial frames of reference for motoneuronal 
recruitment: possible involvement of corticospinal pathways,  
J Physiol, 588(Pt 9):1551-70. 
 
Dans ce second article (Raptis et al 2010), nous avons cherché à déterminer si les 
influences corticomotrices77 tirant leur origine du cortex moteur primaire participent à la 
détermination de la position-seuil dans le membre supérieur, en ciblant spécifiquement 
l’articulation du poignet. Par l’intermédiaire de cette action corticofugale, nous voulions 
aussi illustrer le fait que la position-seuil est le paramètre de contrôle neurophysiologique 
spécifié par ces voies descendantes. Ceci implique que les variables externes (position 
physique, forces musculaires, EMG) habituellement mesurées lors d’études utilisant la TMS 
ne pourraient être considérées comme des paramètres de contrôle du SNC. Comme expliqué 
dans la dernière section de l’introduction (Présentation du projet de recherche), nous 
illustrons, avec cet article, que la TMS peut être utilisée pour mettre en évidence le rôle de la 
position-seuil comme paramètre de contrôle, de la manière suivante : 
1) L’excitabilité corticomotrice, qui reflète l’intensité du signal descendant émis à partir 
d’un point cortical78 dans M1, peut varier même si les activités EMG des muscles 
sont égalisées dans deux positions différentes.  
2) L’excitabilité corticomotrice peut aussi varier dans une même position physique et 
avec des niveaux d’EMG semblables si le sujet fait varier sa position-seuil, comme 
                                                 
77 Les expressions « excitabilité corticospinale » et «voies corticospinales» sont utilisées, par convention, dans 
l’article 2, comme dans la plupart des études traitant des réponses musculaires obtenues avec la stimulation 
magnétique transcrânienne sur M1. Cependant, les termes excitabilité corticomotrice et voies corticomotrices 
ou corticofugales sont plus exacts, puisqu’ils permettent de comprendre non seulement les voies corticospinales 
(contactant la moelle épinière de manière directe), mais aussi les voies indirectes partant de M1 et atteignant la 
moelle épinière par l’intermédiaire d’autres voies descendantes.  
78 Ce point est sélectionné pour son excitabilité plus grande, probablement due à un plus grand nombre de 




lors d’une situation de relaxation plus ou moins profonde. Ce type de résultats montre 
aussi que les influx proprioceptifs ne déterminent pas l’excitabilité corticomotrice. 
3) L’excitabilité corticomotrice peut rester similaire dans des situations où le niveau 
d’EMG varie grandement, comme avant et après un délestage. Cet aspect sera discuté 
dans les résultats supplémentaires, dont certains ont été publiés par notre équipe 
ultérieurement aux articles 1 et 2, et dans la discussion de résultats non publiés (article 
en préparation). 
 
Chacun de ces points sera développé dans les sections suivantes. 
Deux méthodes basées sur l’EMG permettent la détermination de la position-seuil 
La position-seuil peut être déduite expérimentalement de deux manières : 1) par des 
tests d’étirement, via la détermination de la position articulaire où une réaction réflexe est 
déclenchée, en prenant en compte la latence minimale de déclenchement du réflexe (pour 
plus de précisions, voir la section méthodes, Raptis et al 2010), ou 2) si le muscle est 
significativement activé, par la distance parcourue lors de son raccourcissement avant 
l’atteinte d’une période de silence dans l’activité EMG (Sangani et al 2011). Dans le cadre 
de ce deuxième article, nous avons utilisé la première méthode, puisque les muscles se 
retrouvaient alors dans un état d’activité minimale.  
Pour résumer cette étude, nous avons testé l’hypothèse que les voies corticomotrices 
dérivées de M1 sont impliquées dans la détermination de la position-seuil lors de 
changements volontaires de position, mais aussi pour l’établissement volontaire d’une 
relaxation profonde. Les participants ont d’abord volontairement modifié leur angle du 
poignet, d’une position de flexion à une position d’extension, et vice-versa. Après chacun 
des mouvements, lorsque l’EMG était revenu à un niveau minimal, nous avons produit un 
pulse simple avec la TMS et comparé les MEPs obtenus en position de flexion et d’extension. 
L’excitabilité corticomotrice était supérieure pour les fléchisseurs en flexion, par rapport à la 
position d’extension, tandis qu’elle était supérieure pour les extenseurs en extension, par 




direction du mouvement précédent l’établissement de la position (ex. atteinte de la position 
de flexion en partant d’une position de flexion plus prononcée vs d’une position d’extension) 
ou du mouvement à venir dans les secondes suivantes. Ces réponses évoquées pouvaient être 
attribuées à des changements dans les influences descendantes et non à des modifications de 
l’excitabilité des motoneurones-α, pour deux raisons : 1) l’activité EMG était égalisée dans 
les deux positions (une force élastique était ajoutée, lorsque nécessaire, pour compenser les 
forces passives dues à l’étirement des antagonistes), et 2) l’excitabilité motoneuronale 
mesurée lors de réflexes d’étirement était également semblable dans les deux positions. Les 
changements dans les référentiels d’activation des motoneurones, détectés par des étirements 
rapides dans ces deux positions physiques, indiquent aussi, par définition, un changement 
dans la position-seuil.  
Les changements d’excitabilité associés à la position-seuil ne pouvaient être 
expliqués par des influx proprioceptifs liés au changement de position physique. En effet, 
lorsque les sujets ont profondément relâché leurs muscles dans chacune de ces positions 
(condition de relaxation profonde), l’excitabilité a diminué par rapport à la situation 
précédente de positionnement actif (avec EMG minimal). Aussi, l’amplitude des MEPs 
obtenus en relaxation profonde différait beaucoup moins entre les positions de flexion et 
d’extension que dans le positionnement actif, étant d’amplitude semblable pour la majorité 
des muscles et des sujets.  
En considérant l’ensemble de ces résultats, nous suggérons que ceux-ci indiquent que 
le cortex moteur, par l’intermédiaire des voies corticospinales et des autres voies 
descendantes qu’il contacte, participe au contrôle de la position-seuil, un processus de 
contrôle en boucle ouverte (open-loop) qui prédétermine le référentiel d’activation des 
éléments neuromusculaires périphériques. Cette hypothèse implique aussi que le SNC ne 
prédéterminerait pas automatiquement ou de manière computationnelle l’activité musculaire 
comme telle, ou les forces musculaires à produire, mais que celles-ci sont des résultantes 
d’interactions complexes entre le système moteur (signaux descendants, voies réflexes, 
propriétés musculaires intrinsèques, influence de la configuration des articulations, etc.) et 




que l’état de relaxation doit être compris comme un continuum, un état de repos plus ou 
moins profond dans lequel les influences du cortex moteur spécifient la position-seuil d’une 
manière qui est indépendante de l’EMG et de la position physique, avec la possibilité que la 
position-seuil se retrouve à un angle supérieur à la limite biomécanique. Dans la section 
suivante, nous analyserons plus en détails chacun des points de ce résumé. 
 
Distinguer l’excitabilité corticomotrice de l’excitabilité motoneuronale-α  
Comme nous l’avons montré dans la revue de littérature de cette thèse (chapitre 1), 
les caractéristiques des potentiels moteurs évoqués peuvent être influencées par des facteurs 
neurologiques corticaux, mais aussi spinaux. En ce qui concerne les facteurs corticaux, 
plusieurs voies descendantes prennent naissance dans les cortex moteur et pré-moteur et 
peuvent influencer les motoneurones impliqués dans le positionnement du membre supérieur. 
Au plan des facteurs spinaux, plusieurs interactions intermusculaires, impliquant différents 
réseaux locaux (ex. liés à des circuits réflexes) et interneurones peuvent aussi influencer le 
potentiel membranaire des motoneurones-α et leurs taux de décharge. Tous ces facteurs 
expliquent la variabilité des réponses observées dans l’EMG (MEPs et secousses musculaires 
ou jerks) en réponse à la TMS. 
Afin de diminuer l’influence de facteurs spinaux sur les MEPs et de mieux isoler la 
composante corticale de la commande motrice, il était essentiel que l’excitabilité 
motoneuronale-α (Komori et al 1992) soit similaire dans les deux positions testées (25 degrés 
d’extension, 45 degrés de flexion du poignet) avant de déclencher le pulse de TMS; les MEPs 
dans ces positions ont ensuite été comparés en fonction de plusieurs caractéristiques 
(amplitude, latence, aire sous la courbe). Pour égaliser l’excitabilité motoneuronale dans la 
position de flexion et d’extension, la condition minimale et nécessaire était que les activités 
EMG ne varient pas selon la position pour tous les muscles enregistrés. Cependant, il faut 
prendre en compte qu’en temps normal, en position de flexion, les muscles extenseurs du 
poignet génèrent des forces passives (même s’ils ne présentent pas d’activité EMG 
significative) qui forcent les fléchisseurs à augmenter leur activité EMG pour maintenir la 




aussi une augmentation de l’excitabilité (par rapport à l’état de relaxation) des motoneurones-
α ciblant ces muscles. En position d’extension, ce sont les forces passives générées par les 
muscles fléchisseurs légèrement étirés qui obligent les muscles extenseurs à être plus actifs 
qu’en position de flexion. Pour que l’activité EMG des muscles enregistrés soit similaire dans 
ces deux positions activement établies, il fallait donc compenser l’influence des antagonistes 
sur l’excitabilité motoneuronale-α des agonistes. Nous avons donc ajouté, dans notre devis 
expérimental, un faible moment de force dépendant de la position du manipulandum 
(programmation d’un moteur couple rattaché au manipulandum), qui contrait les forces 
passives générées par l’étirement des antagonistes et facilitait l’établissement des deux 
positions. Les caractéristiques (pente et origine de la relation force/position) de l’activité du 
moteur couplé au manipulandum étaient ajustées pour chaque sujet, produisant ainsi un faible 
moment de force facilitant la flexion lorsque le sujet amenait son poignet en flexion et un 
faible moment d’extension lorsque celui-ci l’amenait en extension. Cependant, il est 
important de noter que le moteur couple ne pouvait maintenir « seul » une position de flexion 
ou d’extension donnée : si le sujet relaxait ses muscles ou enlevait sa main du manipulandum, 
ce dernier allait se retrouver à l’une ou l’autre des positions « extrêmes », délimitées par des 
butées de sécurité mécaniques. 
En plus de niveler l’activité EMG dans les deux positions testées, nous avons vérifié 
que les réponses réflexes dans ces deux angles articulaires étaient semblables, ce qui 
indiquerait que ces positions étaient situées à distance similaire du seuil d’activation (ou 
position-seuil) des MN-α pour les muscles visés. En effet, même si le niveau d’EMG était 
très faible et semblable dans ces deux positions, il était important de déterminer si le niveau 
d’excitabilité moyen des motoneurones se retrouvant en-dessous du seuil était aussi similaire. 
Ces motoneurones, bien que peu ou pas activés, auraient pu, avec l’arrivée de l’input 
descendant résultant de la TMS, influencer les MEPs de manière plus ou moins forte si leur 
écart par rapport au seuil d’activation était significativement différent dans les deux positions.  
Nous avons, en premier lieu, quantifié l’excitabilité des motoneurones-α en évaluant 
la distance, en degrés, entre la position actuelle et la position-seuil. Pour déterminer cet aspect 




d’augmentation de l’activité EMG, plutôt que l’amplitude de l’activité EMG évoquée. Ce 
test visait donc la quantification de l’excitabilité motoneuronale dans le contexte d’un réflexe 
monosynaptique. Pour la situation de positionnement actif, la position-seuil était située à 
moins de 7 degrés de la position initiale, ce qui est bien inférieur à la différence, en degrés, 
entre les deux positions physiques (environ 70 degrés). Dans ces positions actives, les 
motoneurones-α de tous les muscles du poignet qui ont été étudiés se retrouvaient donc, en 
moyenne, très près de leur seuil d’activation. Ceci confirme, par le fait même, que les sujets 
n’étaient pas « au repos », i.e. qu’ils ne se fiaient pas sur les forces du manipulandum pour 
établir ces positions, mais qu’ils les maintenaient volontairement, bien qu’avec un EMG très 
faible. En comparaison, pour l’état de relaxation, dans presque tous les cas, nous ne pouvions 
engendrer de réponse réflexe (du moins avec la vitesse d’étirement utilisée, soit environ 300 
°/s), ce qui indiquerait que la position-seuil de chacun des muscles se trouvait à plus de 30-
40 degrés de la position physique initiale de flexion ou d’extension.  
Avec ces deux éléments – des EMG égalisés et l’évaluation de la différence entre la 
position physique et la position-seuil dans les deux positions (flexion et extension) testées – 
nous avons pu montrer que les motoneurones-α des muscles visés se retrouvaient à des 
niveaux d’excitabilité semblables malgré le changement d’angle du poignet.  
En deuxième lieu, nous avons aussi scruté plus en détails les réponses à l’étirement 
dans l’EMG pour le positionnement actif (flexion vs extension) en évaluant la latence (en 
ms) des réponses réflexes et leur amplitude. La latence des réponses réflexes et l’amplitude 
des réponses initiales (premiers 30 ms de la bouffée EMG) étaient semblables. Ces éléments 
pointaient aussi vers une similarité de l’excitabilité motoneuronale-α dans ces positions 
physiques, ce qui nous permettait ensuite de considérer les changements dans les MEPs 
comme un indicateur de la composante corticale liée au contrôle des positions-seuils. 
Par ailleurs, cette composante initiale (30 premiers ms) des réponses réflexes à 
l’étirement ne peut être considérée simplement comme une résultante de réponses 
monosynaptiques via les arcs réflexes (connexion entre les afférences Ia et les MN-α), mais 
dépend aussi d’influences présynaptiques et polysynaptiques, où participent des 




corticospinales agissent également sur l’excitabilité des interneurones spinaux impliqués 
dans les réflexes (Porter 1985, Lemon 2008). Cependant, malgré ces sources de variabilité 
de l’excitabilité motoneuronale-α, nous avons observé que les réponses réflexes initiales 
n’ont pas varié en amplitude et en latence dans les deux positions testées (contrairement aux 
MEPs), ce qui indiquerait que ces influences polysynaptiques n’affecteraient pas de manière 
prépondérante l’excitabilité motoneuronale-α dans nos tâches.  
On peut aussi considérer que les réponses à la TMS renferment des indices concernant 
l’excitabilité des MNs-α. En comparant les latences entre le pulse de TMS et le début du 
MEP pour la position de flexion et d’extension actives, nous avons remarqué qu’elles étaient 
semblables. Advenant des excitabilités motoneuronales différentes dans ces positions, nous 
nous serions attendus à ce que la pente initiale du MEP arrive à des latences différentes. 
Cependant, comme ce n’était pas le cas, ceci renforce encore notre affirmation que 
l’excitabilité motoneuronale-α ne différait pas dans les deux positions actives et que les 
changements dans les MEPs provenaient des influences descendantes corticomotrices. 
Nos données ont donc confirmé que, dans les deux positions actives (flexion et 
extension) maintenues avec un très faible EMG, les MNs-α des muscles du poignet étaient 
très près de leur seuil de recrutement. Elles indiquent aussi que lorsque le sujet passait 
activement d’une position initiale de flexion à une position finale d’extension, et vice-versa, 
la position-seuil était reconfigurée spatialement (resetting). Ces données renforcent les 
conclusions des études précédentes montrant que les mouvements uniarticulaires et 
multiarticulaires s’effectuent via une translation de la position-seuil des muscles impliqués 
(St-Onge et Feldman 2004, Archambault et al. 2005, Foisy and Feldman 2006). Comme nous 
l’avons expliqué dans l’introduction, ce type de translation de la position-seuil est essentiel 
au contrôle des mouvements : elle permet au système nerveux de réaliser ses buts moteurs 
sans que des conflits ou contradictions apparaissent entre les mécanismes de stabilisation 






Mise en évidence des liens entre l’excitabilité corticomotrice et la translation de la position-
seuil 
Nos résultats ont aussi montré que l’excitabilité corticomotrice est modifiée lors de la 
translation de la position-seuil, avec une excitabilité augmentée lorsque les muscles se 
retrouvent raccourcis et diminuée lorsqu’ils sont étirés. Ce changement d’excitabilité 
corticomotrice peut se manifester indépendamment de l’activité EMG, i.e. qu’il peut survenir 
même si l’activité EMG est similaire dans les deux positions-seuils. Ces résultats confirment 
donc notre hypothèse que les voies corticospinales participent à la modification de la 
position-seuil, possiblement en combinaison avec les influences des autres systèmes 
descendants (vestibulospinaux, réticulospinaux, etc.) contactés par les cortex moteurs. Il est 
aussi important de se rappeler que la position-seuil peut être égale ou différente de la position 
actuelle (voir Fig. 1 de l’article 2 et section des résultats) selon la tâche exécutée et l’instant 
considéré dans un mouvement. Ces deux variables sont égales seulement dans le cas où les 
MN-α se retrouvent (en moyenne) sur leur seuil d’activation, i.e. qu’il s’agit d’une situation 
limite où les MNs deviennent activés dès qu’on franchit une limite spatiale liée à une 
longueur musculaire-seuil. La latence du réflexe est alors égale à la latence de réflexe 
minimale qui peut être observée pour les muscles impliqués. Cette latence minimale de 
réflexe est aussi observée pour des muscles pré-activés, donc se trouvant à une longueur 
supérieure au seuil neuromusculaire (voir méthodes de l’article 2).  
En fait, ces éléments soulignent le fait que la position physique et la position-seuil 
sont deux variables de nature différente, qu’on doit clairement discerner lors 
d’expérimentations en contrôle moteur qui visent à étudier les processus et voies de contrôle, 
comme nous l’avons montré dans l’introduction (section sur le contrôle de la position-seuil, 
pp.44-69). Ainsi, la position-seuil est un paramètre de contrôle du SNC, qui définit l’origine 
du référentiel spécifiant la courbe d’activation des motoneurones et des muscles associés, la 
position où ils seront recrutés et où ils redeviendront pratiquement silencieux. La position-
seuil est donc un paramètre neurophysiologique qu’il importe de ne pas confondre avec la 
position physique actuelle. Une manière d’illustrer, avec la TMS, la différence entre la 




(avec position stable et très faible EMG) et en état de relaxation dans la même position : on 
remarque alors que ces réponses sont significativement différentes, avec une excitabilité plus 
grande pour la position active à faible EMG que pour la position en relaxation profonde. Ceci 
indique que l’excitabilité corticomotrice n’est pas reliée à la position physique, mais 
probablement davantage à la position-seuil.  
La position physique actuelle peut être considérée comme une variable naturelle 
résultante des interactions entre les mécanismes de contrôle neuromusculaire et les influences 
de l’environnement (ex. la gravité et les autres forces dans le milieu, p.45). En d’autres mots, 
le principe du contrôle de la position-seuil est un outil utilisé par les voies descendantes pour 
maintenir une position ou configuration du corps ou les modifier. En modifiant le point 
« d’origine » du référentiel d’activation des neurones, ces voies descendantes spécifient la 
position de la courbe d’activation des structures neuromusculaires dans l’espace. Ce 
mécanisme de contrôle du SNC agit ainsi en restreignant les activations musculaires qui 
peuvent être générées, l’activité EMG émergeant en fonction de la différence entre la position 
physique et la position-seuil et en fonction des forces présentes dans l’environnement. 
Dans notre cas, nous observons que, pour certains muscles (un muscle sur les quatre 
enregistrés, dans 9 des 16 sujets, soit dans 14 % des cas), les MEPs n’étaient pas 
significativement différents entre la position de flexion et d’extension activement spécifiées. 
Ceci pourrait indiquer que la commande corticomotrice visait principalement des 
changements de la position-seuil des trois autres muscles, ce qui est possible dans des 
contextes comme le nôtre, où il y a une certaine redondance au plan musculaire.  
Ce phénomène pourrait aussi illustrer la complexité des interactions entre les 
neurones reliés à l’activation des muscles du poignet, avec certaines interactions liant 
involontairement l’activation ou l’action de certains muscles, phénomène nommé enslaving 
(Zatsiorsky et al 2000, Schieber et Santello 2004). Dans notre cas, ce type de liaison entre les 
activités neuromusculaires pourrait opérer de la façon suivante : malgré le fait que nous 
avions demandé aux sujets de n’utiliser qu’un seul degré de liberté pour accomplir la tâche, 
soit la flexion-extension du poignet,  et que la main était attachée dans la structure en attelle 




de la main et des doigts), les sujets auraient pu, tout de même, activer d’autres muscles 
traversant l’articulation du poignet. Ces muscles, comme par exemple les fléchisseurs des 
doigts, auraient pu générer, pendant la flexion ou l’extension du poignet, une force de 
pronation ou de supination dans la direction des parois de l’attelle. Cette activité musculaire 
pourrait alors interférer dans notre tâche en diminuant l’implication d’un des muscles 
fléchisseurs ou extenseurs du poignet dont nous suivions l’activité.  
Ce phénomène nous a fait réaliser (a posteriori) qu’il est important, lors de ce type 
d’expérience, de ne pas enregistrer seulement les muscles prioritaires pour une tâche donnée, 
mais aussi les synergistes présumés qui pourraient interférer et agir, en quelque sorte, comme 
des agonistes involontaires dans la tâche demandée. Ces activités des synergistes/agonistes 
involontaires, lorsque non contrôlées expérimentalement, pourraient modifier le patron de 
translation des seuils neuromusculaires et donc l’excitabilité corticomotrice des muscles 
qu’on cherche à impliquer prioritairement dans une tâche.  
Des études précédentes (Ginanneschi et al 2005, 2006) avaient déjà montré que le fait 
de combiner des degrés de liberté articulaires dans une tâche pouvait changer l’excitabilité 
corticomotrice de muscles adjacents ou même assez éloignés. En effet, ces études ont montré 
que l’excitabilité de muscles distaux (ex. FCR, ECR, ADM) pouvait être fortement 
influencée par le positionnement de l’épaule (abduction vs adduction), une articulation 
proximale. Malheureusement, un point faible de leurs protocoles est qu’ils n’ont pas rapporté 
si l’activité des muscles de l’épaule était semblable dans les positions testées, en plus, 
évidemment, de ne pas caractériser la position-seuil ou l’état musculaire lors du 
positionnement (actif ou relaxé; si en relaxation, à quelle « profondeur »?). Ainsi, puisque 
seulement les activités musculaires distales semblent avoir été enregistrées, nous ne savons 
pas si les positions et mouvements testés ont impliqué des synergistes ou des agonistes 
involontaires. D’un autre côté, aucune étude n’a montré si l’interaction était observable dans 
l’autre sens (i.e. distal-proximal), avec une modification des MEPs des muscles proximaux 
lorsque les muscles distaux se retrouvent dans des longueurs ou états différents (divers degrés 
de contraction). Il nous apparaît possible que cette interaction ait aussi lieu, compte tenu des 




totalement individualisée, mais par l’intermédiaire de synergies (voir article 1, Raptis et al 
2007) ou d’une configuration-seuil ou configuration de référence englobant le corps au 
complet (St-Onge et Feldman 2004). Toutefois, étant donné le nombre plus restreint de 
corticomotoneurones existant pour les muscles proximaux (Turton et Lemon 1999) et 
l’aspect sigmoïde de la courbe reliant l’amplitude des MEPs à l’intensité du pulse de TMS, 
il pourrait être nécessaire d’utiliser une forte intensité de stimulation TMS pour générer des 
réponses dans les muscles de l’épaule et pour qu’une interaction puisse être observée avec 
l’activation de muscles plus distaux.    
 
Les voies corticomotrices opèrent en boucle ouverte (open-loop)  
Dans l’introduction de cette thèse, nous avons expliqué que même si le pulse de TMS 
est généré au-dessus du cortex moteur primaire, nous ne pouvons circonscrire son influence 
sur la voie corticospinale. Nous devons ainsi considérer la possibilité que d’autres voies 
contactées par les neurones stimulés dans M1 participent à l’évocation du MEP (ex. voies 
corticoréticulospinale, corticorubrospinale, corticovestibulospinale, corticopropriospinale). 
En ce qui concerne spécifiquement la voie corticoréticulospinale, cependant, la latence des 
réponses évoquées par ce type de connexions serait supérieure (d’environ 6 ms) à celle 
enregistrée dans notre étude. Aussi, l’intensité de stimulation qui devrait être utilisée pour ce 
type de réponse serait significativement plus élevée (presque le double) et l’endroit du cortex 
qui devrait être stimulé serait différent, situé dans une position plus latérale (Gerloff et al 
1998, Ziemann et al 1999). Ainsi, bien que certaines connexions corticoréticulospinales aient 
probablement été stimulées par le pulse de TMS, leur impact sur la réponse évoquée et sur le 
patron observé - qui variait selon la position atteinte par le poignet, particulièrement selon la 
position-seuil et donc, selon l’état musculaire (positionnement actif vs relaxation) - n’est 
probablement pas aussi important que celui des connexions corticospinales. Cependant, 
puisque les neurones corticospinaux peuvent aussi influencer, par des collatérales, des 
neurones intervenant dans les voies rubrospinales, réticulospinales, vestibulospinales et 




les réponses que nous avons obtenues aient également été influencées par ces systèmes 
descendants.  
De manière superficielle, on pourrait considérer que le résultat principal de cet article 
est que les amplitudes des MEPs ont varié en fonction de la position physique atteinte (Fig. 
6 et 7 de l’article 2). Ce résultat pourrait être interprété dans une optique de corrélation, 
chaque position étant liée à une certaine excitabilité corticospinale. Cependant, il importe de 
bien définir le lien causal entre ces variables : ce patron d’excitabilité corticospinale est-il lié 
à la position physique, avec une influence proprioceptive « ascendante » sur le cortex moteur, 
ou à une commande motrice « descendante » maintenant la position? Dans la figure 1 de 
l’article 2, nous avions prédit que lorsqu’un signal de contrôle est propagé par les voies 
descendantes, qu’il cause un changement dans la position-seuil et qu’il est généré de manière 
indépendante (i.e. en circuit ouvert) par rapport à la position physique initiale ou à la force 
exercée initialement, on pourrait observer une corrélation avec le changement de position 
et/ou de la force exercée, deux variables externes qui ne sont pas des paramètres de contrôle 
du SNC. Ce sont les conditions externes (forces dans le milieu et obstacles) qui détermineront 
si le signal descendant est davantage corrélé avec la position physique ou/et avec la force 
mesurée. 
Au lieu de considérer ce lien position-MEP sous l’angle des corrélations, nous 
suggérons donc que les influences corticomotrices, mesurées par l’intermédiaire des MEPs, 
ne sont pas directement dépendantes de la position physique, mais qu’une corrélation peut 
apparaître dans des conditions isotoniques, comme c’était le cas dans notre expérience. 
Nous pouvons comparer notre hypothèse principale à des hypothèses alternatives. Par 
exemple, les caractéristiques des MEPs et les signaux corticospinaux pourraient dépendre 
fonctionnellement de la position du poignet si les signaux proprioceptifs liés à la longueur 
musculaire (ex. afférences Ia), résultant des mouvements actifs, influençaient l’excitabilité 
corticospinale et les motoneurones via des voies spinales ou par des voies transcorticales. 
Selon cette hypothèse, c’est donc la périphérie neuromusculaire, plutôt que les influences 
descendantes, qui déterminerait la corrélation (ou relation) entre les caractéristiques des 




Cependant, il y a deux raisons qui nous permettent d’écarter cette hypothèse 
alternative :  
1) Les réflexes spinaux comme le réflexe d’étirement et l’inhibition réciproque Ia ne 
peuvent expliquer cette corrélation, puisque le raccourcissement de l’agoniste 
amènerait une diminution du niveau d’étirement du fuseau neuromusculaire du même 
muscle, entraînant une diminution de la décharge des afférences Ia, occasionnant 
ainsi une plus faible excitation des MNs-α et une inhibition réciproque Ia augmentée 
provenant de l’étirement des antagonistes, tous des éléments qui engendreraient une 
diminution de l’excitabilité des MNs-α des agonistes, une diminution de l’amplitude 
des MEPs et découleraient même vers un retour vers la position neutre, sans 
stabilisation de la position atteinte. Bien entendu, nos résultats ont montré le 
contraire, soit une augmentation de l’amplitude des MEPs après le raccourcissement 
des agonistes (en flexion pour les fléchisseurs et en extension pour les extenseurs), 
même si ceux-ci se trouvaient, dans la position finale, avec une activité EMG 
minimale et semblable à la position initiale. 
2) Si elles étaient responsables des changements dans l’amplitude des MEPs, les 
influences réflexes provenant des signaux proprioceptifs modifieraient aussi 
l’excitabilité des motoneurones-α en fonction de la position atteinte. Cependant, 
lorsque nous avons testé et comparé l’excitabilité motoneuronale (distance par 
rapport à la position-seuil, latence et amplitude de la bouffée EMG initiale) avec les 
réflexes d’étirement, nous avons montré que celle en flexion ne différait pas de celle 
obtenue en extension.  
 
De plus, bien que ces éléments permettent de rejeter l’hypothèse que ce sont les 
influences proprioceptives qui expliquent la corrélation entre les MEPs et la position 
physique au plan spinal, il faut aussi expliquer pourquoi on devrait rejeter l’hypothèse que 
ce sont les influx proprioceptifs qui influenceraient le cortex moteur par des voies 
transcorticales : en d’autres mots, les influx proprioceptifs pourraient atteindre le cortex 




occasionnant alors des changements dans l’excitabilité corticomotrice liés à la position 
physique. En considérant la contribution des réflexes transcorticaux, nous pensons encore 
une fois qu’ils ne pourraient expliquer ces changements dans l’excitabilité corticomotrice. 
Ce type de réflexes accroîtrait, le plus souvent, l’effet des réflexes d’étirements mais avec 
une latence plus longue (Wiesendanger 1986, Macefield et al 1996, Evarts et Fromm 1981, 
Matthews 1991). Comme nous avons expliqué que les voies réflexes liés à l’étirement 
musculaire ne peuvent être tenues responsables de la modulation des MEPs en fonction de la 
position, nous ne pouvons attribuer de rôle aux réflexes transcorticaux pour expliquer nos 
résultats.  
Dans certains cas, les réponses transcorticales peuvent aussi diverger des patrons des 
réflexes d’étirement. Ceci peut survenir dans le cas de perturbations de forte amplitude (ce 
qui n’était pas le cas dans notre étude, les perturbations lors des tests d’étirement étant 
d’amplitude relativement faible); les réponses transcorticales ne sont alors pas 
représentatives des patrons des réflexes d’étirement et incluent des réponses involontaires 
déclenchées tardivement (triggered reactions) par la perturbation ou des réponses volontaires 
précoces (Crago et al 1976). Cependant, même si on considère cette possibilité, pour que 
l’influence transcorticale agisse sur l’excitabilité corticomotrice de la manière observée, il 
faudrait que le réflexe transcortical facilite les MNs-α et que cette facilitation augmente au 
fur et à mesure qu’un muscle donné est raccourci, i.e. en opposition au réflexe d’étirement. 
Une facilitation transcorticale de ce type, augmentant au fur et à mesure qu’on se dirige vers 
une longueur musculaire plus courte, constitue en fait une situation de feedback positif, ce 
qui est improbable dans notre cas. En effet, ce type de contrôle, en feedback positif, 
contribuerait à déstabiliser la position du poignet, l’amenant soit vers une flexion extrême ou 
une extension extrême, déterminées par les limites biomécaniques. 
En tenant compte de toutes ces hypothèses alternatives, dont aucune n’est 
satisfaisante, nous devons donc considérer que les motoneurones-α des muscles du poignet 
sont contrôlés par le cortex moteur et les voies descendantes associées par l’intermédiaire de 
signaux « indépendants » par rapport à la position actuelle du poignet, i.e. en circuit ouvert. 




feedback proprioceptif résultant de la transition d’une position physique à une autre altère la 
commande descendante prévue ou modifie l’excitabilité corticomotrice.    
Dans des conditions isotoniques, l’accroissement de l’influence excitatrice sur les 
MNs des agonistes occasionne un changement de position dans le sens de l’action de 
l’agoniste (Fig. 1A de l’article 2). On peut alors observer une corrélation entre le signal 
descendant excitateur et le changement de position. Ce signal excitateur ou facilitateur 
descendant sur les motoneurones des agonistes peut être détecté plusieurs dizaines de ms (20-
100 ms) avant l’initiation de l’activité musculaire, même dans le cas de mouvements 
relativement rapides (MacKinnon et Rothwell 2000, Schneider et al 2004, Irlbacher et al 
2006), ce qui indique également que l’initiation et le contrôle par les influences 
corticomotrices est « indépendant » des influences proprioceptives.  
Cette stratégie de contrôle en « circuit ouvert » ne doit pas être interprétée, toutefois, 
comme une indépendance absolue de la périphérie neuromusculaire. En effet, c’est basé sur 
des informations et expériences sensorielles préalables, obtenues, par exemple, du système 
proprioceptif et vestibulaire, que le système moteur décide comment il doit modifier les 
influences des voies descendantes. Aussi, les expériences avec déafférentation chez l’humain 
et chez l’animal ont mis en évidence que les afférences ont des impacts très importants au 
point de vue moteur ; en effet, la perte des influences afférentes abaisse significativement le 
niveau de force qui peut être généré, cause des co-contractions excessives et une 
incoordination majeure pouvant empêcher, dans les cas de déafférentation massive, la stature 
debout et la marche (Matthews 1972, Bard et al 1995, Tunik et al 2003). La déafférentation, 
de même que les lésions cérébrales et lésions des voies descendantes, diminueraient l’étendue 
de modulation spatiale des positions-seuils, altérant, par le fait même, la possibilité d’utiliser 
efficacement les voies réflexes pendant les mouvements volontaires.  
Ce qu’il faudrait retenir de ce modèle en circuit ouvert est que l’excitabilité 
corticomotrice n’est pas « esclave » de l’information proprioceptive : dans une position 
donnée, les influences descendantes n’ont pas de propension à aller dans une direction plutôt 
que dans une autre. Par contre, les forces extérieures et les forces passives peuvent modifier 




motrice à accomplir l’exige. Une fois qu’une décision liée aux changements des influences 
descendantes est prise, celle-ci s’exécute d’abord indépendamment des influences 
périphériques initiales. Par contre, l’arrivée de signaux sensoriels discordants altère la 
réalisation du mouvement et peut déclencher un mouvement de correction influencé par les 
circuits spinaux et/ou corticaux, en lien avec la position-seuil qui est spécifiée par les voies 
descendantes. Une fois l’action accomplie, le système tendra alors à minimiser, jusqu’à un 
certain point, l’activité de ses composantes neuromusculaires périphériques (processus de 
minimisation global et principe de l’interaction minimale; Gelfand et Tsetlin 1971, Yang et 
Feldman 2010).  
 
Explications de l’émergence des corrélations neurone-muscle 
Les résultats de ce deuxième article complètent aussi ce qui a été expliqué dans 
l’introduction de cette thèse, où nous avons indiqué que les corrélations obtenues par d’autres 
études entre l’activité corticale et l’activité électromyographique ou avec des variables 
mécaniques (e.g. Holdefer et Miller 2002, Kurtzer et al 2005, Townsend et al 2006, Jackson 
et al 2007, Griffin et al 2009) ne sont pas des phénomènes suffisants pour conclure que le 
cortex moteur programme directement ces variables externes. Aussi, Shah et al (2004) 
ajoutent que la force de ces corrélations ne peut être considérée comme représentative des 
liens entre les neurones corticaux et les muscles avec lesquels la corrélation est établie. 
Souvent, il s’agirait d’un épiphénomène : avec un modèle neuronal computationnel, ils 
montrent que la corrélation entre un neurone et l’activité ou la force musculaire peut survenir 
sans qu’il n’y ait de forts liens entre les deux composantes corrélées. Une des bases 
neurobiologiques permettant la survenue de ces corrélations serait liée au fait que les 
interactions cortico-corticales et le nombre de neurones impliqués dans le mouvement sont 
beaucoup plus élevés que le nombre de muscles; ces interactions, dont la structure est encore 
peu comprise, expliqueraient aussi qu’un neurone donné puisse montrer à la fois des 
corrélations fortement positives ou fortement négatives avec l’activité d’un muscle donné, 
selon différents moments dans le mouvement et selon le type de mouvement. Le modèle de 




position physique ou force produite) et des activités neuronales ciblées (variables internes) 
peut survenir sans que le neurone étudié ou le circuit dans lequel il est connecté et qui 
contacte les MNs-α ne calcule des transformations de coordonnées (des variables 
cinématiques aux variables cinétiques); l’association et l’apprentissage du circuit se ferait 
alors par un l’intermédiaire d’un couplage (mapping) linéaire. 
Rappelons aussi qu’un des points fondamentaux de notre deuxième article est que 
nous avons montré que la position actuelle doit être différenciée de la position-seuil, ce qui 
n’est pas fait dans la très grande majorité des études sur le contrôle moteur, et dans toutes les 
études publiées jusqu’à maintenant concernant les corrélations entre des décharges corticales 
et les résultantes motrices. En d’autres mots, les études précédentes qui avaient établi un lien 
entre la décharge corticale et la posture (e.g. Fortier et al 1993, Kalaska et al 1997) ne 
permettaient pas de déterminer si le cerveau contrôlait les mouvements et la posture en 
spécifiant une position physique ou une position-seuil. 
Des études devraient être poursuivies afin de mieux comprendre comment la position-
seuil est modifiée par les voies descendantes dans un contexte dynamique, i.e. pendant la 
période allant de la préparation du mouvement jusqu’à sa finalisation. En effet, bien que notre 
étude illustre le lien entre une position établie activement et l’excitabilité corticomotrice dans 
cet état, il n’est pas encore clair comment les commandes motrices sont modifiées, dans le 
temps, afin de changer les positions-seuils des différents muscles, de coordonner leurs 
activités et d’encadrer les interactions ayant lieu au niveau spinal. Ce type d’études devrait 
être réalisé non seulement dans des tâches uni-articulaires, mais aussi pluri-articulaires. 
Aussi, nous ne savons pas encore comment le SNC modifie ses commandes lorsqu’il anticipe 
des changements dans les conditions externes, pour garder la même position d’un segment 
du corps malgré des perturbations à venir. Nous aborderons l’exemple de la réaction du 
serveur, dans la section des résultats supplémentaires et recherches futures. Brièvement, nous 
expliquerons les changements de seuils qui devraient se produire dans la situation où un poids 
est enlevé volontairement sur un bras du sujet par l’autre bras, mais où le bras délesté doit 
maintenir sa position. Cette action peut être comparée à la commande motrice qui doit être 




verres avec l’autre bras sans trop altérer l’inclinaison du plateau, i.e. en anticipant le 
changement des conditions externes sur le bras « porteur ».  
Cet exemple de la réaction du serveur illustre que, dans toutes les tâches motrices, 
qu’il s’agisse d’un changement de position ou du maintien d’une position lors de 
changements des conditions externes, les influences du cortex moteur auraient un impact 
majeur sur la configuration globale du corps et sur des variables liées à la cinétique du 
mouvement (ex. forces musculaires individuelles et résultantes, activité EMG liée à ces 
forces). Bien que des corrélations neurone-muscle puissent apparaître lors de certaines 
périodes pendant l’action motrice, il est probable que ces corrélations disparaissent dans une 
grande partie de celui-ci, ce qui montrerait le caractère en « boucle ouverte » (ou indépendant) 
de la commande corticomotrice (cf. MacKinnon et Rothwell 2000, Irlbacher et al 2006, 
Kalaska 2009) et, possiblement, l’intervention de circuits spinaux pour la stabilisation de 
chacun des nouveaux états moteurs. En définitive, notre étude a illustré la dissociation qui 
peut survenir entre l’intensité des influences corticomotrices et des patrons d’EMG toniques. 
Dans la section des résultats supplémentaires, nous illustrerons également des données 
préliminaires obtenues tout au long d’un mouvement, dans une situation « dynamique » 
(mouvement rapide entre deux positions du poignet), où la dissociation entre l’EMG et 
l’excitabilité corticomotrice peut aussi être observée (Raptis et al 2009). 
 
La relaxation musculaire implique des changements dans l’excitabilité corticomotrice et 
dans la position-seuil spécifiée par le SNC 
Le deuxième article a également permis de montrer que lorsque des muscles 
apparaissent « au repos » ou « inactifs », ils peuvent être soit en train de maintenir activement 
une position - au bord du seuil d’excitabilité - soit dans un certain niveau de relaxation, plus 
ou moins profonde. Ces états peuvent être différenciés en fonction de l’écart entre la position 
physique et le seuil d’excitabilité (ou position-seuil), tel qu’illustré par des tests d’étirement 
qui déclencheront une réponse réflexe après une certaine déviation (dépendante de la vitesse 




la différence entre ces états en observant les réactions musculaires générées à la suite de 
perturbations mécaniques.  
Lors d’un maintien actif d’une position avec une activité EMG minimale, il est 
possible de déclencher un réflexe d’étirement après une faible déviation de la position 
d’origine. Cependant, lorsqu’un sujet atteint un certain niveau de relaxation, il est très 
possible que la position d’origine ne puisse pas être maintenue par le sujet, à cause de l’action 
des forces passives des muscles antagonistes, qui ramènent le sujet dans une position 
« neutre »79. Aussi, lorsque des perturbations sont appliquées dans l’état de relaxation, les 
réponses réflexes sont fortement atténuées. Elles apparaissent alors après une plus grande 
déviation et une plus grande latence que celles observées lors de la situation de maintien actif. 
Également, si la vitesse d’étirement n’est pas suffisamment rapide ou si la distance angulaire 
parcourue lors de l’étirement n’est pas assez grande, il est possible, parfois, de ne pas 
observer de réaction réflexe dans l’état de relaxation. Enfin, comme nous l’avons montré 
dans la figure 5 de l’article 2, l’état de positionnement actif, proche du seuil d’excitabilité, 
peut être différencié de l’état de relaxation en fonction de la raideur musculaire : la raideur 
observée lors du positionnement actif est supérieure à celle observée dans l’état de relaxation 
(voir aussi Marsden et al 1976), même si l’activité EMG peut être similaire et très faible dans 
les deux cas. 
Ainsi, le fait d’observer une très faible activité EMG ne permet pas de conclure sur 
l’état d’excitabilité des motoneurones contactant un muscle donné ou sur la position-seuil 
spécifiée par le SNC. En résumé, l’état de maintien actif d’une position (ou configuration du 
corps) avec une très faible activité EMG s’accompagnera de réponses réflexes évidentes lors 
de perturbations (contrairement à l’état de relaxation profonde) et d’une raideur supérieure à 
l’état de relaxation profonde. L’état de relaxation indique, quant à lui, que la réduction 
importante des réponses réflexes (ou leur disparition dans plusieurs cas) peut faire intervenir 
des influences descendantes volontaires relativement fortes, qui hyperpolarisent les MNs-α. 
Ces influences descendantes pourraient impliquer l’activation d’interneurones spinaux 
                                                 
79 La position neutre atteinte dépendra non seulement des forces passives mais aussi des forces externes agissant 




inhibiteurs, de projections descendantes inhibitrices, la diminution des influences excitatrices 
sur les MNs-α, l’inhibition pré-synaptique des afférences Ia et la diminution de la facilitation 
opérée par les MNs-γ sur les fuseaux neuromusculaires, ce qui diminuerait la sensibilité des 
fuseaux neuromusculaires (Lennestrand et Thoden 1968, Lemon 2008). Une fois cet état de 
relaxation musculaire et d’hyperpolarisation des MNs-α atteint dans notre expérience, les 
participants pouvaient garder leurs influences descendantes inchangées et un EMG très faible 
pendant les déviations induites passivement par l’expérimentateur. Ces influences 
descendantes constantes lors de la relaxation pourraient expliquer pourquoi les MEPs n’ont 
pas montré de différence en fonction de la position déterminée par l’expérimentateur, ce qui 
contraste avec les changements réciproques d’excitabilité observés lors du positionnement 
actif avec très faible EMG pour les fléchisseurs et les extenseurs du poignet.  
Pendant la relaxation musculaire, on retrouvait donc une hyperpolarisation des MNs-
α qui était induite de manière parallèle par les voies descendantes visant les fléchisseurs et 
extenseurs des poignets. Ces voies descendantes devraient être corticofugales 
(corticospinales et autres) dans notre cas, puisque cet état était induit après un effort 
volontaire. Cependant, d’autres voies descendantes, dérivées des noyaux du tronc cérébral, 
pourraient aussi diminuer les influences excitatrices descendantes et inhiber les MNs-α pour 
causer une relaxation musculaire, comme c’est le cas lorsque les muscles se retrouvent 
relâchés pendant le sommeil. Par exemple, des projections bulbospinales causeraient 
l’inhibition des MNs-α et l’atonie musculaire liées au sommeil paradoxal (Pompeiano 1975, 
Chase et Morales 1990,  Brooks et Peever 2012).  
Dans une étude précédente (Lewis et al 2001), des MEPs avaient été obtenus lors de 
mouvements passifs du poignet et comparés entre les positions. Les résultats obtenus par 
cette étude étaient assez ambigus en ce qui concerne les commandes de contrôle 
corticofugales pendant les mouvements passifs. En effets, les amplitudes des MEPs 
montraient des tendances peu concordantes lorsqu’on comparait les positions statiques et 
celles atteintes pendant un mouvement d’extension suivie d’une flexion à basse vitesse. Par 
exemple, on retrouvait une constance des amplitudes des MEPs (faible amplitude) pour le 




de la trajectoire vers la position de flexion, pour ensuite revenir avec une amplitude faible 
lors de l’atteinte de la position de flexion finale. Par contre, en situation statique, les 
amplitudes étaient maximales en position de flexion et diminuaient au fur et à mesure que le 
poignet était amené en extension. L’inhibition intracorticale ne montrait pas de tendance 
claire en situation statique ou à basse vitesse, mais seulement une augmentation d’inhibition 
au milieu du mouvement de retour en flexion à la vitesse la plus haute (1 Hz ou 90 degrés 
d’extension puis de flexion parcourus en 1 seconde). Ces résultats illustraient que la 
commande corticale était modifiée pour ce muscle pendant le mouvement passif à plus haute 
vitesse, mais les variations observées en situation statique ou lors de mouvements lents (ex. 
0,2 Hz pour le mouvement complet d’extension-flexion) n’ont pas été expliquées.  
Plusieurs limites expérimentales peuvent sous-tendre ce manque de clarté dans les 
conclusions de Lewis et al (2001). En premier lieu, l’enregistrement d’un seul muscle 
participant au mouvement est insuffisant. Il est possible que d’autres muscles aient joué un 
rôle plus clair pendant leurs mouvements passifs. Dans notre second article, nous avons 
montré, en enregistrant deux extenseurs et deux fléchisseurs du poignet, que des différences 
significatives pouvaient être observées dans 2, 3 ou 4 de ces muscles (dû à la redondance 
musculaire), donc il est possible que le FCR ne soit pas le muscle le plus significatif pour la 
tâche testée par Lewis et al (2001). Également, l’état de relaxation (léger ou plus profond) 
des sujets ne semble pas avoir été vérifié dans leur cas (ex. par un tracé de l’EMG visible en 
direct pour le sujet et/ou l’expérimentateur), démontré (ex. par des tracés EMG illustrés en 
parallèle au MEPs dans l’article) ou quantifié par les expérimentateurs (ex. par des réactions 
réflexes). L’instruction donnée de garder un EMG silencieux ne garantissait pas, en soi, que 
les sujets réussissaient à le faire ou qu’ils n’intervenaient pas de manière volontaire ou 
involontaire dans leurs commandes motrices pendant les positions ou mouvements passifs, 
de manière subliminaire (i.e. sans dépasser le seuil d’excitabilité des motoneurones) ou même 
supraliminaire. En effet, le fait que les mouvements testés étaient fortement répétitifs et 
prévisibles au plan temporel et spatial pouvait encourager les sujets à adopter certaines 
stratégies : leur commande descendante (dans le contexte de la théorie du contrôle de la 




pas de co-contraction) pouvait tout de même changer pendant le mouvement passif pour soit 
tendre à contrecarrer, suivre ou faciliter les changements de position, ce qui expliquerait les 
changements dans l’excitabilité corticomotrice. Toutes ces stratégies auraient aussi pu 
modifier les possibilités de déclencher des réactions réflexes et influencer les MEPs par des 
interactions spinales, mais nous ne pouvons déterminer, avec les données communiquées 
dans l’article, si des réponses réflexes ont eu lieu.  
Dans un autre article, Chye et al (2010) avaient comparé l’excitabilité corticospinale 
lors de mouvements passifs et actifs. Bien qu’ils aient enregistré un muscle de plus que Lewis 
et al (2001), soit le FCR et l’ECR (ce qui est encore insuffisant selon nous), un des problèmes 
expérimentaux majeur dans leur cas est que la situation des mouvements passifs n’a pas été 
bien définie au plan musculaire. En fait, la consigne donnée au sujet n’est pas rapportée et 
aucune mesure liée à l’EMG ou à la différenciation des deux états musculaires (ex. par des 
tests de réflexes) n’est présentée. On ne sait pas si cette condition de mouvement passif est 
une situation de relaxation avec hyperpolarisation des MN-α. Aussi, puisque les différences 
entre les MEPs rapportés dans les deux conditions (mouvement actif et passif) ne sont pas 
très importantes (facteur de 2,2 en moyenne comparativement à 4,5 dans notre étude pour 
ces mêmes muscles), on suppose qu’il ne s’agit pas d’une relaxation claire. Étant donné que 
les tendances observées sont même très semblables lorsqu’on compare leurs résultats en 
situation passive et active, il est possible que les sujets aient facilité ou appuyé le mouvement 
passif en suivant graduellement, avec une commande corticomotrice R s’approchant de la 
position atteinte, le mouvement réalisé par le manipulandum. Également, puisque les MEPs 
ont été tous obtenus en position neutre, i.e. dans une situation particulière où il est possible 
soit de laisser aller l’articulation en fonction des forces passives, soit d’intervenir activement 
pour modifier la commande de contrôle, il ne s’agit pas d’une condition expérimentale qui 
permette de conclure sur les commandes corticomotrices liées à un but moteur.  
Les résultats que nous avons obtenus dans l’article 2 semblent donc plus clairs et 
mieux contrôlés que ceux de Lewis et al (2001) et de Chye et al (2010), à plusieurs égards. 
La relaxation, démontrée expérimentalement à plusieurs niveaux (tests de réflexes, de 




les positions et tous les muscles testés, ainsi que les réponses réflexes à l’étirement (les 
amplitudes des MEPs ont diminué d’un facteur 3,7 après relaxation pour l’ensemble des 
quatre muscles testés, la raideur a diminué de 6-32 fois et les réactions réflexes aux 
perturbations étaient devenues pratiquement indétectables). Lors de la relaxation, les sujets 
ont également montré une certaine constance dans leur commande corticomotrice, 
l’amplitude des MEPs n’ayant pas changé systématiquement selon la position dans la 
majorité des sujets. Ce fait démontre aussi de manière directe que les informations 
proprioceptives parvenant au cortex ne déterminent pas l’excitabilité corticomotrice.  
Ceci dit, nos mesures de MEPs étaient prises avec une intensité de stimulation 
relativement modérée et égale à la situation active (1,2 à 1,4 fois le seuil moteur, selon le 
participant; intensité minimale nécessaire pour l’obtention de MEPs relativement stables), 
afin de permettre une comparaison des deux états corticaux (positionnement actif et 
relaxation profonde) avec un minimum d’inconfort pour le sujet et un minimum 
d’interactions entre les effets neuronaux de chacun des pulses. Comme la courbe des 
amplitudes des MEPs en fonction de l’intensité de stimulation montre habituellement une 
allure sigmoïde, il serait nécessaire, dans des études futures, de déterminer si cette constance 
relative de l’excitabilité corticospinale en fonction de la position en situation de relaxation 
est aussi observée lors de stimulations de plus forte intensité. Aussi, nous reconnaissons que 
nous n’avons pas déterminé précisément la position-seuil en situation de relaxation, étant 
donné que les réponses réflexes aux étirements, avec la vitesse d’étirement utilisée, étaient 
extrêmement rares. De plus, lorsque ces réponses survenaient, nous avions considéré qu’elles 
trahissaient une relaxation incomplète. Donc, afin de mieux comprendre le phénomène de 
relaxation, ses limites et l’implication corticale sous-jacente, il serait nécessaire de 
déterminer si, dans chacune des positions passives testées, l’étendue de modulation de la 
position-seuil est semblable. Pour cela, il faudrait chercher à déclencher des réponses réflexes 
avec des vitesses d’étirement plus rapides (avec les butées de sécurité empêchant le risque 
de blessure). Ce type de tests, combinant les perturbations en situation de relaxation et des 
pulses de TMS de plus forte intensité permettrait ainsi d’évaluer la capacité de relaxation 




différentes pathologies impliquant une perte de contrôle neuromusculaire et faisant 
intervenir, par exemple, une perte d’inhibition corticomotrice ou une perte de régulation ou 
d’amplitude de régulation de la position-seuil (ex. secondaire à un AVC ou à une dystonie). 
On pourrait aussi penser que les exercices de réadaptation dans le cas de pathologies 
neurologiques de ce type devraient comprendre des exercices de relaxation ou de translation 
de la position-seuil dans les directions les plus déficientes. 
 
L’excitabilité corticomotrice en positionnement actif et en relaxation expliquée par la théorie 
du contrôle de la position-seuil 
 
La théorie du contrôle de la position-seuil (Feldman 1986, 2009) indique qu’en 
présence du feedback proprioceptif, les signaux électrochimiques descendants acquièrent une 
dimension liée à la position physique et à l’espace entourant le corps du sujet. Ces signaux 
de contrôle et afférents se rencontrent sur le motoneurone-α, qui devient ainsi le carrefour de 
cette transformation dimensionnelle (voir aussi Pilon et al 2007). Nous pouvons rappeler la 








Fig. 16 : Représentation physiologique du contrôle de la position-seuil  
 
(A) Les signaux proprioceptifs, dépendants de la position agissent à travers la flèche diagonale. Ils 
sont augmentés en fonction de l’étirement des fibres intrafusales, lors d’un étirement musculaire, par 
exemple. Ces signaux afférents lors de l’étirement contribuent à dépolariser le MN-α, d’où le potentiel 
de membrane qui devient moins négatif. Les influences descendantes agissent à travers les flèches 
verticales et peuvent changer le potentiel membranaire de manière à amener une dépolarisation du 
MN-α à une longueur musculaire plus courte ou plus longue ((Re vs Rf), dépendamment s’il s’agit 
d’une influence excitatrice ou inhibitrice. 
 
(B) La relaxation musculaire profonde dans toute l’amplitude biomécanique [Q–, Q+] peut être 
réalisée en diminuant les signaux descendants excitateurs et en augmentant les signaux descendants 
inhibiteurs, de telle manière que la position-seuil pour les fléchisseurs se retrouvent à un angle 
supérieur à la limite biomécanique d’extension, tandis que pour les extenseurs, cette position-seuil 
est à un angle inférieur à la limite biomécanique de flexion. Cette grande amplitude de régulation de 
la position-seuil est une condition nécessaire à une relaxation dans toute l’amplitude biomécanique. 
L’excitabilité des fibres intrafusales serait aussi réduite à la fois pour celles de type I et II, ce qui 
explique l’absence de réactions réflexes lors de perturbations de position avec des étirements à grande 
vitesse. Tous ces facteurs diminuant l’excitabilité des motoneurones expliquent aussi pourquoi, lors 
de la relaxation, les réponses évoquées par la TMS (MEPs et déplacements articulaires liés aux MEPs) 
sont réduits par rapport à la situation de positionnement actif spécifié près ou au-dessus du seuil 






En résumé, lorsqu’une commande descendante est constante et qu’un muscle est étiré, 
même à basse vitesse, les motoneurones sont graduellement dépolarisés sous l’influence des 
afférences excitatrices provenant des fuseaux neuromusculaires de ce muscle. Lorsque cette 
dépolarisation atteint le seuil d’excitabilité, le motoneurone commence à décharger (potentiel 
d’action) et dépolarise à son tour le muscle, qui sera contracté s’il reçoit suffisamment 
d’excitation de la part de MNs-α. Ce seuil d’excitabilité est atteint à une certaine longueur 
musculaire (ou angle articulaire, voir la position-seuil Re  dans la figure 16). Lors du 
positionnement actif, cette position-seuil peut être située à proximité de la position actuelle 
(variable Q dans le schéma). Si les voies descendantes augmentent leur influence excitatrice 
sur le MN-α (flèche verticale), l’étirement musculaire déclenchera une activation du muscle 
à une longueur musculaire plus courte (ou à un angle plus rapproché de la position initiale, 
Qf), correspondant à la position-seuil  Rf.  
Ces deux exemples illustrent donc comment la position-seuil peut être modifiée 
spatialement avec un seuil d’excitabilité motoneuronal constant. Par ailleurs, plusieurs études 
montrent que le seuil d’excitabilité des MNs-α (V+) peut être modifié (ex. Krawitz et al 2001, 
Fedirchuk et Dai 2004), ce qui atteste de l’existence d’un deuxième mécanisme pour modifier 
la position-seuil. Ainsi, lorsqu’on détecte un changement dans la position-seuil, ceci reflète, 
au point de vue physiologique, que les influences descendantes sur les MNs-α ont été 
modifiées. Cette modification (ex. Re→Rf) peut s’opérer via des voies directes et indirectes 
ciblant la moelle épinière (corticofugales, via des interneurones ou via une activation des 
MNs-), indépendamment des informations afférentes qui sont communiquées au SNC. La 
fig.9 de l’article 2 montre aussi comment les influences corticofugales peuvent moduler la 
position-seuil tout en gardant le même niveau d’excitabilité pour les MNs-α, donc des EMG 
semblables dans les deux positions et des réactions réflexes qui peuvent être déclenchées 
après des déviations semblables. 
Les précédentes études comparant l’excitabilité corticomotrice à différentes positions 
actives et passives (Lewis et al 2001, Chye et al 2010) n’avaient pas expliqué pourquoi cette 
excitabilité pouvait augmenter lorsque le muscle se retrouvait à une longueur plus courte. En 




évoquant des changements dans les influences des afférences sur le cortex moteur. 
Cependant, avec ce deuxième article, nous pouvons illustrer pourquoi leurs hypothèses ne 
sont pas fondées physiologiquement et comment une telle augmentation d’excitabilité 
corticomotrice a lieu. Lorsque le muscle est raccourci, les fuseaux neuromusculaires tendent 
à diminuer leur décharge, ce qui diminue l’excitation due aux afférences Ia. En prenant 
l’exemple des fléchisseurs du poignet, ceci signifie qu’en flexion (par rapport à une position 
en extension), cette diminution d’excitation autogénique, provenant des afférences Ia des 
fléchisseurs, diminuerait l’excitation des MN-α contactant ces muscles. Le niveau 
d’étirement augmenté des extenseurs occasionnerait une augmentation de la décharge de 
leurs afférences Ia qui, par inhibition réciproque, diminuerait en surplus l’excitabilité des 
MN-α des fléchisseurs. Cette diminution d’excitabilité ne permettrait pas de maintenir cette 
position en situation active, voilà pourquoi il est nécessaire que les voies corticomotrices 
augmentent leur influence excitatrice sur les MN-α des fléchisseurs, soit directement ou 
indirectement, via une plus grande activation des MN-. En situation d’extension, l’inverse 
se produirait, soit une diminution de l’excitation autogénique des extenseurs, une 
augmentation de l’inhibition réciproque par les afférences des fléchisseurs, donc une 
augmentation nécessaire des influences excitatrices descendantes vers les extenseurs afin de 
restaurer l’excitabilité des MN-α près de leur seuil d’excitabilité en situation active. Ces deux 
exemples illustrent ainsi pourquoi nous avons observé des changements réciproques dans 
l’excitabilité corticomotrice dans les situations de flexion active et d’extension active. 
Lors des situations en relaxation musculaire profonde, les positions-seuils de chacun 
des muscles se retrouveraient au-delà des extrêmes biomécaniques. Ainsi, la position-seuil 
dans la direction d’extension (R+ dans la figure précédente) pour les fléchisseurs relâchés se 
retrouverait au-delà de la position d’extension maximale (Q+) et la position-seuil dans la 
direction de flexion (R-) pour les extenseurs se retrouverait au-delà de la position de flexion 
maximale (Q-). Encore une fois, l’implication du cortex moteur était nécessaire dans le cadre 
de notre tâche afin de modifier ces positions-seuils vers ces extrêmes. Pour passer d’une 
position activement spécifiée avec un très faible EMG à une situation de relaxation 




2001, Feldman 2009). En comparaison, lorsqu’on passe de la même position active avec 
faible activité EMG à l’exertion d’une force contre une surface, les changements de position-
seuil s’effectuent de manière supraliminaire, avec des potentiels de membranes 
motoneuronaux qui deviennent moins négatifs et des activités EMG qui augmentent pour les 
muscles impliqués, en fonction de la différence entre la position-seuil et la position physique.  
Ces changements de positions-seuils font partie d’un mécanisme en boucle ouverte 
(feedforward), qui commence avant l’activation EMG et dont la finalisation (ou stabilisation 
des commandes descendantes) peut se produire avant la fin des bouffées EMG et de l’action 
motrice. Les prédictions (ou anticipations plus ou moins fortes) qui peuvent être établies entre 
des décharges neuronales et des variables cinétiques et cinématiques sont alors considérées 
comme des résultantes physiologiques qui ne sont pas nécessairement basées (i.e. qui ne 
nécessitent probablement pas) sur des calculs liés aux conséquences mécaniques ou sur des 
modèles internes des dynamiques du système (avec des émulateurs pour chaque niveau de 
dynamique inverse ou de redondance). Selon la théorie du contrôle de la position-seuil, ces 
phénomènes anticipatoires illustreraient plutôt un contrôle effectué à travers un nombre de 
paramètres de contrôle limité et de haut niveau, agissant comme des attracteurs pour les 
éléments neuromusculaires qui sont alors contraints de générer une activité amenant le 
système dans un nouvel état, dans un contexte de caractéristiques invariantes propres au 
système moteur, avec une configuration des commandes visant le système dans sa globalité 
(voir le segment sur l’hypothèse de la configuration de référence dans l’introduction; St-Onge 
et Feldman 2004, Dubois 2001, 2003, Stepp et Turvey 2010, Turvey et Fonseca 2009, 
Sangani et al 2011). Enfin, ce deuxième article a appuyé notre hypothèse que les voies 
corticomotrices (ex. corticospinales, corticoréticulospinales, corticovestibulospinales et 
autres voies indirectes partant des cortex moteurs et possiblement prémoteurs) contribuent à 
un processus fondamental du contrôle moteur, soit la reconfiguration (resetting) ou 
translation de la position-seuil, dans un contexte de changement de la configuration de 
référence. Cette reconfiguration permet de circonscrire spatialement, donc de prédéterminer, 
le référentiel dans lequel les composantes neuromusculaires périphériques sont activées ou 




composantes (Latash 2012,  Feldman et Levin 2009). Dans les sections suivantes, nous 
illustrerons quelques expériences supplémentaires qui ont permis de renforcer les 
conclusions tirées de ce deuxième article. 
 
Études subséquentes: Le contrôle du seuil étudié avec la TMS dans un 
contexte dynamique    
Les expériences réalisées dans le cadre de l’article 2 (Raptis et al 2010) limitaient les 
conclusions à des commandes descendantes « stabilisées » : les pulses de TMS étaient 
produits dans des positions statiques impliquant des forces musculaires balancées entre les 
agonistes et les antagonistes, dans un contexte où les forces externes ne variaient pas. Afin 
de mieux comprendre les commandes provenant de M1 dans un contexte dynamique, i.e. 
pendant la période où les paramètres de contrôle varient, nous avons aussi étudié les 
changements d’excitabilité corticomotrice pendant le mouvement allant d’une position de 
d’extension (~ 20 degrés) à une position de flexion (~ 25 degrés) du poignet.  
Cette excitabilité corticomotrice a été mesurée lors d’expériences préliminaires 
auxquelles ont participé 5 sujets sains. Des pulses de TMS (intensité : 1.1 ou 1.2 MT, un 
pulse par essai) ont été produits à différents moments pendant le mouvement : certains ont 
été déclenchés environ 1 seconde avant le déclenchement de l’activité EMG, d’autres pendant 
la période où l’activité musculaire était générée et certains pendant la phase de terminaison 
et de minimisation globale de l’activité pour les muscles agonistes et antagonistes principaux 
(1 ou 2 secondes après le début de la première bouffée d’activité EMG). Dans ce mouvement 
de flexion simple partant de la position d’extension, on demandait aux sujets d’atteindre 
l’angle de flexion puis de stabiliser cette position avec un EMG minimal. Dans une autre 
série d’essais, les sujets partaient de la même extension initiale, devaient atteindre la même 
position de flexion, pour ensuite revenir sans interruption à la position initiale, et enfin 
minimiser l’activité EMG après ce retour en extension. Ce mouvement de flexion avec retour 




Ces données ont servi à comparer les variations de l’excitabilité corticomotrice 
(patron temporel des amplitudes des MEPs), à celle de l’EMG (patron temporel des 
amplitudes RMS des 20 ms précédant le pulse) dans ces deux types de mouvement, ainsi que 
la corrélation entre l’excitabilité corticomotrice et l’EMG. La figure suivante montre que, 
lors du mouvement de flexion simple, une dissociation apparaît entre les patrons 
d’excitabilité corticomotrice de l’agoniste et ceux liés à son amplitude d’EMG, et celle-ci 
s’accentue au fur et à mesure que la nouvelle position du poignet (angle de flexion de 25 
degrés) est atteinte. En ce qui concerne l’antagoniste, les patrons d’excitabilité corticomotrice 
semblent peu reliés à ceux de l’EMG pendant le mouvement de flexion simple.  
Dans tous les cas, on observe que lorsque l’EMG global est minimisé en fin de 
mouvement, l’excitabilité corticomotrice a sensiblement changé par rapport à sa valeur 
initiale, avec une tendance qui concorde avec les résultats obtenus dans le cadre de l’article 
2, soit une diminution de l’excitabilité corticomotrice lors de positions-seuils liées à une 
longueur musculaire plus longue et une augmentation d’excitabilité lors de positions-seuils 
liées à une longueur musculaire plus courte (Raptis et al 2010). Un autre moyen de quantifier 
la force de la relation entre l’amplitude de l’EMG et l’amplitude des MEPs est de calculer le 
coefficient de corrélation de Spearman entre ces deux variables. La moyenne des coefficients 
de corrélation pour les 4 muscles enregistrés (r2 pour FCR, FCU, ECR, ECU) pour l’ensemble 
des points obtenus chez ce sujet (avant, pendant, après le mouvement) est de 0.2, ce qui 
montre qu’une part relativement faible de la variance des MEPs peut être associée ou 





Fig. 17 : Variation de l’excitabilité corticomotrice (aire du poignet dans M1) et de l’EMG sous-jacent lors 
d’un mouvement de flexion simple (partie de gauche) et d’un mouvement de flexion avec retour à la position 
initiale, en extension (mouvement de flexion-extension, partie de droite), chez un participant sain. 
Les espaces pointillés mettent en évidence le degré de dissociation entre la variation d’excitabilité 
corticomotrice et l’EMG, qui survient de manière plus marquée lors du mouvement de flexion simple, et qui 
peut aussi être retrouvée au long du mouvement. Le premier espace pointillé (à -1 s) se situe avant le début du 
mouvement, tandis que le second correspond aux données collectées tout juste après la fin du mouvement (1-2 
secondes après son initiation). 
 
Ces aspects qualitatifs (dissociation des courbes ou nuages de points au plan visuel 
dans la figure précédente) et quantitatifs (coefficients de corrélation) montrant une 
dissociation entre l’activité musculaire et l’influence descendante de M1 indiquent que la 
force et l’activité musculaire ne sont pas les variables directement contrôlées par M1. Ils 
concordent davantage avec la théorie du contrôle de la position-seuil, dans laquelle M1 
spécifie un nouvel état d’équilibre du système moteur, lié à un niveau donné des commandes 
descendantes qui prédétermine une position-seuil donnée. Comme mentionné dans la section 
précédente, pour une position-seuil (ou angle-seuil) où un muscle donné se retrouve avec une 
longueur musculaire plus courte, l’influence descendante doit augmenter pour ce muscle, afin 




par la diminution de l’influx excitateur net provenant des afférences liées à l’étirement 
musculaire, et la perte de cet influx excitateur compromettrait alors la stabilité de la position 
désirée. Pendant le mouvement, on observe généralement une augmentation de l’excitabilité 
corticomotrice, qui est supérieure à celle de la position cible à venir. Celle-ci pourrait résulter 
à la fois d’une augmentation de l’influence excitatrice descendante sur les MN- et les MN-
γ (directement ou indirectement via l’intervention d’interneurones), augmentant l’excitabilité 
des membranes motoneuronales et aussi celle des circuits spinaux activés pendant le 
mouvement, l’accélération dépendant de l’importance de cet influx et des forces intrinsèques 
(ex. forces musculaires passives) et externes. Ce contrôle de la position-seuil restreint, en 
association avec les caractéristiques invariantes rattachées au système, l’activité des éléments 
neuromusculaires périphériques, qui seront activés ou désactivés en fonction de la différence 
entre la position physique et la position-seuil. 
Dans les cas où le mouvement du sujet comportait une flexion avec retour 
ininterrompu vers la position initiale d’extension, on retrouvait un retour  de l’excitabilité 
corticomotrice et de l’EMG au niveau initial (pré-mouvement). Bien que la courbe des 
amplitudes des MEPs semble légèrement précéder celle des activités EMG (tel que montré 
aussi par MacKinnon et Rothwell 2000, Irlbacher et al 2006), les corrélations entre ces deux 
variables demeurent relativement faibles si on tient compte de toutes les latences de 
stimulation TMS pour ce sujet (entre 0.1 et 0.2 pour tous les muscles). Les données de 
corrélation n’ayant pas été analysées pour ce type de mouvement pour les autres participants, 
cette étude sera cependant poursuivie afin d’obtenir un échantillon représentatif.  
Études subséquentes: Le contrôle du seuil étudié avec la TMS dans un 
contexte de délestage 
Lors d’expériences supplémentaires impliquant le lestage et délestage 
(loading/unloading) de muscles, nous avons recueilli d’autres données qui confirment 
l’importance de distinguer les théories liées au contrôle direct de position physique ou des 
forces musculaires de celles impliquant le contrôle de la position-seuil. Lorsque des pulses 




poids à un moment inattendu (la consigne donnée au sujet est alors de ne pas intervenir ou 
réagir volontairement au délestage involontaire) et qu’on émet un nouveau pulse de TMS, on 
peut observer les phénomènes suivants: 1) l’excitabilité corticomotrice du muscle délesté 
involontairement peut demeurer presque aussi élevée que celle obtenue avant le délestage, 
malgré la diminution significative de l’activité EMG du muscle après délestage 2) Le 
délestage du muscle en question (e.g. fléchisseurs du poignet dans Ilmane et al 2013) entraîne 
un déplacement de l’articulation vers un angle où il se retrouve raccourci. Cependant, malgré 
ce changement de position physique, l’excitabilité corticomotrice après délestage peut 







Fig. 18 : Excitabilité corticomotrice lors du lestage (espace délimité par les pointillés du côté gauche) et du 
délestage involontaire (espace avec pointillés de droite) des extenseurs du poignet.  
Le délestage a entraîné un changement de l’angle du poignet, qui est passé d’une position de flexion de 35 
degrés à une position d’extension de 15 degrés. L’excitabilité corticomotrice moyenne des muscles lestés puis 
délestés (ECR, ECU) n’a pas varié de manière significative pour ce sujet, malgré la diminution de l’activité 
EMG après le délestage. 
 
Ainsi, dans le cadre de collectes de données que nous avons faites chez 10 participants 
sains, nous avons observé que, malgré que l’activité EMG diminue de manière drastique 
après un délestage (moyenne : ~ 80 %), la valeur de l’excitabilité corticomotrice est moins 
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peuvent ainsi varier en fonction de deux axes, soit celui de la position-seuil et celui du poids 
appliqué dans le contexte d’une position-seuil donnée. Cependant, il est notable que, pour 
tous les sujets, la diminution de l’excitabilité corticomotrice liée au délestage était inférieure 
à celle de l’activité EMG. Chez 3 sujets, lorsqu’on comparaît l’amplitude moyenne des MEPs 
entre le muscle lesté et celle où il était délesté, on remarquait que la différence d’amplitude 
entre ces deux conditions était de moins de 10 %, ce qui indiquerait, dans leurs cas, que les 
commandes corticomotrices sont demeurées sensiblement les mêmes malgré le changement 
marqué de l’activité et des forces musculaires et malgré le changement de position physique.  
Les changements d’excitabilité corticomotrice plus importants qui ont pu être 
observés chez les autres sujets pourraient être dus à une certaine relaxation musculaire après 
le délestage, qui pourrait avoir eu lieu de manière involontaire (ex. par un réflexe 
transcortical), malgré la consigne de ne pas intervenir au plan de la commande motrice. Le 
poids que nous avons utilisé dans nos expériences (adapté pour chaque sujet afin d’avoir un 
déplacement d’environ 50-60 degrés) était relativement modeste. Il serait important de 
déterminer si la tendance observée se maintient avec l’utilisation de poids plus ou moins 
lourds. Il est probable que lors de l’utilisation de poids plus lourds, le délestage entraîne une 
relaxation involontaire plus fréquente chez les sujets, et donc une diminution plus marquée 
des MEPs. Dans les prochaines expériences concernant cet aspect du contrôle de la position-
seuil, nous envisageons de vérifier l’état musculaire après délestage, afin de quantifier l’écart 
au seuil et déterminer si les participants demeuraient dans un état actif après le délestage. 
Par ailleurs, le lestage et le délestage entraînent des changements dans l’excitabilité 
des motoneurones-, ce qui affecte aussi les MEPs. En effet, lorsque le muscle est lesté et 
qu’il se contracte pour contrecarrer le poids, la fréquence de décharge des afférences Ia est 
accrue (Vallbo 1974), ce qui augmente l’excitabilité motoneuronale, contribuant ainsi à une 
augmentation de l’amplitude des MEPs. Toutefois, quelques études ont aussi montré que 
l’amplitude des MEPs ne varie pas linéairement en fonction du niveau d’EMG où survient la 
stimulation. Cette amplitude peut même augmenter malgré une invariance dans le niveau 
d’activité EMG (Raptis et al 2010) et, dans certains cas, elle peut aussi augmenter même si 




l’amplitude de l’EMG et des MEPs constitue une autre raison de contrôler la position-seuil 
et l’excitabilité motoneuronale lors d’expériences impliquant des réponses motrices à la 
TMS.  
Une manière d’isoler les changements dans les commandes descendantes des 
changements se produisant au plan de l’excitabilité motoneuronale a été développée par notre 
équipe (Sangani et al 2011, Ilmane et al 2013). Celle-ci est basée sur le fait que lorsqu’un 
muscle pré-activé est raccourci par une perturbation mécanique, l’excitabilité motoneuronale 
peut être diminuée au point où une période de silence est observée dans l’EMG. Il est ainsi 
possible d’atteindre une excitabilité motoneuronale minimale avec une perturbation d’une 
certaine intensité, ce qui peut être confirmé par le fait que les MEPs ne peuvent être davantage 
diminués par une augmentation de la force de la perturbation. Tout MEP qui sera produit 
avec cette procédure, pendant cette intervalle de temps où l’EMG est silencieux, reflétera 
alors l’influence corticomotrice dans cette condition, isolée de l’influence de l’excitabilité 
motoneuronale, puisque cette dernière sera égalisée dans les deux situations (muscle lesté vs 
délesté) à un niveau minimal. En générant des MEPs pendant cette période silencieuse dans 
l’EMG, Ilmane et al (2013) ont démontré que la commande corticomotrice, reflétée par 
l’amplitude des MEPs, restait sensiblement la même dans les secondes précédant et suivant 
le délestage, malgré la diminution marquée de l’activité EMG après le délestage.  
Dans Sangani et al (2011), nous avons aussi utilisé cette procédure originale de 
conditionnement (perturbation pour minimiser et égaliser l’excitabilité motoneuronale dans 
les conditions comparées en vue d’isoler les changements corticomoteurs) pour l’évocation 
des MEPs et démontré que la commande corticomotrice n’encadre pas seulement l’activité 
des muscles lestés puis délestés, qualifiés « d’agonistes », mais que les commandes 
descendantes visant les « antagonistes », qui contribuent à freiner le mouvement engendré 
par le délestage, peuvent aussi être modulées de manière anticipatoire et subliminaire pour 
limiter le déplacement qui sera engendré après le délestage. Dans cet article, nous avons 
comparé les MEPs évoqués avant un délestage normal à ceux produits lorsqu’on demandait 
aux participants de diminuer leur déplacement lié au délestage au tiers de leur valeur initiale 




pour modifier les commandes descendantes pré-délestage sans contracter davantage les 
muscles non lestés, nous contrôlions aussi l’activité EMG des antagonistes, afin qu’elle ne 
soit pas supérieure à celle retrouvée lors des essais avec délestage normal. Malgré 
l’égalisation des activités EMG pré-délestage dans les deux conditions (délestage normal et 
délestage ajusté), nous avons remarqué que l’amplitude des MEPs pour les antagonistes était 
significativement augmentée dans les cas de délestage ajusté, comparativement au délestage 
normal. De plus, cette augmentation de la facilitation nette des antagonistes s’opérait de 
manière subliminaire, puisque l’activité EMG de ces antagonistes était imperceptible dans 
l’enregistrement (activité minimisée, dont l’amplitude équivaut au bruit). 
Ces résultats liés au délestage ajusté complètent de manière remarquable les résultats 
que nous avons obtenus dans les deux articles inclus dans cette thèse, puisqu’ils démontrent 
de manière inédite le caractère anticipatoire du contrôle opéré par les voies descendantes 
sur la position-seuil, un principe de contrôle en boucle ouverte qui est indépendant de 
l’activité EMG actuelle, qui peut s’exercer de manière tonique alors que le muscle ne montre 
pas d’activité EMG détectable (pointant vers un contrôle subliminaire) et qui encadre les 
activités musculaires à venir lors de changements dans les conditions externes (ex. 
changements des poids supportés), sans programmer directement l’EMG à venir dans la 
perturbation80.    
Par ailleurs, il est possible de comparer ces changements d’excitabilité observés lors 
de délestages involontaires, naturels et ajustés, à ceux obtenus lors de délestages volontaires. 
Dans le délestage volontaire, le poids qui est supporté par les muscles lestés est compensé 
(ou enlevé) par le sujet lui-même. Le changement de position dû au délestage volontaire peut 
alors être minime, avec moins de 5 degrés de variation dans l’angle articulaire entre la 
situation avec poids et sans poids. Cette tâche peut être comparée à celle d’un serveur qui 
enlève un objet de son plateau contenant plusieurs plats, sans altérer (autant que possible) la 
                                                 
80 L’EMG ne peut être programmé dans ce contexte (par opposition à la position-seuil, qui est spécifiée de 
manière tonique) puisque le moment exact de la perturbation n’est pas connu par le participant et qu’il s’agit 




position et l’inclinaison de son plateau dans l’espace, avec comme but évident d’éviter le 
renversement du contenu de son plateau.  
La figure suivante illustre des changements d’excitabilité représentatifs qui ont été 
obtenus chez un participant (des collectes ont été effectuées chez 10 sujets) lors de délestages 
volontaires. Dans ces essais, les extenseurs du poignet étaient lestés au début de l’essai (1er 
espace avec pointillés dans la figure). On demandait ensuite au sujet d’utiliser le bras non 
lesté pour compenser (contrecarrer) le poids du bras lesté, en appuyant dans la direction 
opposée à l’action du moteur de torques couplé au manipulandum. Contrairement au cas du 
délestage involontaire, on observe que l’excitabilité corticomotrice diminue de manière 
évidente pour les muscles précédemment lestés lorsque le sujet compense le poids (2e espace 
avec pointillés). Pour l’ensemble des participants, le délestage volontaire a entraîné une 
diminution moyenne de l’activité EMG des muscles lestés (extenseurs) de 83 % 
comparativement à une diminution de 72 % en ce qui concerne l’amplitude de MEPs. 
Contrairement au délestage involontaire, le délestage volontaire semble donc entraîner des 
variations parallèles de l’activité EMG et des MEPs des muscles lestés. Aussi, contrairement 
au délestage involontaire, les MEPs des muscles non lestés (fléchisseurs) montrent un 
changement des commandes corticomotrices après le délestage volontaire. Les amplitudes 
augmentées pour les fléchisseurs après délestage volontaire indiqueraient que la position-
seuil est amenée vers la flexion. 
Ce délestage volontaire s’effectue aussi avec un déplacement beaucoup moins 
important que lors du délestage involontaire. Pour l’ensemble des participants, la déviation 
moyenne induite dans l’angle du poignet par le délestage volontaire était de 1,7 degré, avec 
un déplacement moyen maximal de 3,7 degrés. En comparaison, le délestage involontaire 
produisait, avec le même poids, un déplacement d’environ 50-60 degrés. Le déplacement 
observé dans le délestage volontaire, bien que restreint, montre la limite dans l’anticipation 
de l’effet mécanique du retrait du poids, bien que ce retrait soit le produit d’une action 






Fig. 19 : Excitabilité corticomotrice lors du lestage (espace délimité par les pointillés du côté gauche) et du 
délestage volontaire (poids compensé avec l’autre main; espace avec pointillés de droite) des extenseurs du 
poignet. 
Le délestage volontaire (compensation du poids avec l’autre main) n’a pratiquement pas entraîné de changement 
d’angle au poignet (variation de 1,5 degré) qui, avant délestage, se retrouvait en position de flexion (34,3 
degrés). L’excitabilité corticomotrice moyenne des muscles lestés (ECR, ECU) a fortement diminué après 

















Impacts des travaux pour la recherche fondamentale et clinique; limites 
expérimentales reliées 
Les deux études incluses dans cette thèse ont contribué à clarifier plusieurs aspects 
fondamentaux reliés au contrôle moteur des mouvements du bras, tel qu’opéré par les voies 
descendantes vestibulospinale et corticospinale. Ces aspects peuvent être envisagés selon 
deux niveaux: 1) les processus de coordination entre différents muscles et degrés de liberté 
articulaire (Raptis et al 2007) et 2) les paramètres de contrôle neurophysiologiques du SNC 
liés à la posture et au mouvement (Raptis et al 2010). Pour chacun de ces aspects 
fondamentaux, nous pouvons dériver des applications en recherche clinique et pour le 
développement des soins en réadaptation motrice. Ces applications seront explicitées dans 
les paragraphes suivants. Par ailleurs, malgré ces impacts importants, nous illustrerons les 
points où une plus grande prudence serait de mise dans l’interprétation des résultats; nous y 
ajouterons quelques suggestions visant à répondre à ces points de faiblesse, qui pourraient 
être utiles pour le développement des prochains travaux dans ce domaine. 
 
Implication des voies dérivées du système vestibulaire dans la coordination multiarticulaire 
et l’équivalence motrice; pertinence pour l’évaluation des fonctions vestibulomotrices 
En définitive, la première étude incluse dans cette thèse (Raptis et al 2007) a envisagé 
le contrôle des mouvements du bras sous l’angle de l’interaction avec d’autres degrés de 
libertés articulaires, soit ceux du tronc. Dans cette étude, nous avons comparé la synergie de 
compensation bras-tronc chez des sujets vestibulodéficients dans un stade chronique et des 
sujets sains, ce qui nous a permis de confirmer le caractère essentiel des afférences 
vestibulaires et des voies descendantes reliées (vestibulospinales et autres) pour le contrôle 
de la coordination des mouvements impliquant le bras et le tronc, spécialement lorsque les 
informations visuelles ne suffisent pas (ex. dans un environnement obscur ou avec vision 
obstruée) à la tâche. Notre tâche de pointage avec blocage inattendu du tronc a aussi permis 
de discerner les problèmes de coordination motrice qui peuvent affecter les patients ayant 
subi une lésion vestibulaire dans un aspect du mouvement qui est rarement considéré dans 




évaluer la récupération après une lésion vestibulaire prennent en compte des habiletés 
sensorimotrices liées à l’équilibre, à la stature debout, à la marche et, parfois (selon des tests 
plus poussés), au réflexe vestibulo-oculaire, aucun des tests courants ne permet d’évaluer les 
atteintes sensorimotrices concernant le contrôle des membres supérieurs ou la perte 
d’équivalence motrice pour les mouvements impliquant le tronc et le bras. D’une part, ce 
manque du côté de l’évaluation clinique et de la réadaptation vestibulaire laisse donc de côté 
une dimension importante du contrôle moteur, soit les mouvements d’atteinte du bras, ce qui 
ralentit l’adaptation du patient vestibulo-déficient dans plusieurs activités de la vie 
quotidienne.  
D’autre part, il est clair que le type d’évaluation que nous avons mené, lié à la 
coordination bras-tronc dans des tâches de pointage, nécessite un appareillage assez 
spécialisé et coûteux, surtout si on vise plus de précision au plan quantitatif. Il nécessite aussi 
une bonne compréhension de la mesure du gain de compensation, en plus d’une capacité à le 
calculer d’une manière assez rapide et fiable pour les besoins cliniques. Cette lacune au plan 
pratique, plus spécifiquement liée à la validité clinique des tests de coordination et à leur 
faisabilité, a été prise en compte par quelques-uns de nos collaborateurs (chercheurs et 
cliniciens) qui, sur la base de nos méthodes et nos résultats, ont développé un appareil 
portable peu coûteux, fonctionnant avec des ultrasons et permettant d’évaluer le gain de 
compensation bras-tronc dans un contexte clinique (Sibindi et al 2013). Les gains de 
compensation bras-tronc observés dans leur cas (total de 20 patients ayant différents types et 
sévérités de déficits vestibulaires) étaient significativement corrélés avec les tests cliniques 
usuels, ce qui confirme la sensibilité des tests de coordination que nous avons développés par 
rapport à la sévérité du déficit vestibulaire, et souligne, une fois de plus, les impacts moteurs 
globaux des lésions vestibulaires, qui dépassent les aspects liés à l’équilibre, à la marche et 
à la vision. Cette corrélation permet aussi de mettre en évidence la pertinence clinique d’une 
évaluation et d’une réadaptation vestibulaire plus complète, prenant en compte un éventail 
plus large de tâches motrices pour caractériser la déficience vestibulaire et pour développer 




Par ailleurs, à la fois dans le cas de notre étude et de celle de Sibindi et al 2013, 
l’échantillon des patients était relativement limité. Leurs conclusions relativement à la 
sensibilité  clinique des mesures du niveau de compensation bras-tronc auraient avantage à 
être validées pour un plus grand nombre de patients. Il serait aussi important de savoir si la 
plasticité vestibulaire qui pourrait survenir dans un stade chronique (sous la forme d’un 
apprentissage moteur lié à une sensibilisation du système face aux voies vestibulaires 
restantes), peut être accrue par les tâches utilisées dans l’article 1; ceci serait reflété par une 
récupération motrice plus rapide, particulièrement dans une situation aiguë. Également, il se 
pourrait que cette plasticité vestibulaire puisse modifier la performance des patients lors de 
la répétition de ce type de tâches. En quelque sorte, il faudrait évaluer si la répétition de ces 
tests est liée à une amélioration de la performance (effet test-retest). Enfin, au point de vue 
fondamental, peu de connaissances ont été développées concernant le contrôle cortical de la 
coordination des mouvements combinant le bras et le tronc. Nous supposons que la 
modulation du gain de la synergie de compensation bras-tronc est d’origine corticale. Ceci 
concorde avec le fait que des patients ayant subi un AVC présentent aussi un déficit dans leur 
synergie de compensation bras-tronc (Shaikh et al 2013). Cependant, le mécanisme et 
l’origine corticale de la spécification du gain de compensation devront être vérifiés avec des 
techniques d’imagerie, impliquant possiblement la stimulation  magnétique transcrânienne 
comme outil de perturbation pour cibler les régions-clés de contrôle, ainsi que la temporalité 
de ce mécanisme de contrôle (voir discussion sur l’article Raptis et al 2007). 
 
Implication des voies corticomotrices dans le contrôle de la position-seuil : un outil essentiel 
pour la recherche sur les troubles de posture et de mouvement et l’évaluation de la 
récupération motrice 
Notre deuxième étude (Raptis et al 2010) constitue, quant à elle, un important jalon 
dans la compréhension des principes de base liés au contrôle des mouvements du bras. Nous 
avons mis en lumière la dissociation qui peut survenir entre l’excitabilité corticomotrice et 
l’activité EMG et entre l’excitabilité corticomotrice et la position physique, en plus 




relier l’excitabilité corticomotrice au contrôle de la position-seuil, en montrant pourquoi 
l’excitabilité corticomotrice devait varier en fonction des différents angles articulaires 
spécifiés activement. Ceci explique aussi, en grande partie, pourquoi les corrélations établies 
lors d’études chez des modèles animaux entre les décharges neuronales (neurones isolés ou 
vecteurs populationnels) et des variables cinématiques ou cinétiques (position physique, 
force, direction, vitesse, etc.) sont relativement faibles; ces neurones refléteraient, selon nous, 
des processus de contrôle corticaux liés à des changements de position-seuil (ou 
configuration de référence) et non un contrôle direct de position (ou configuration) physique.  
 De plus, nous avons mis en évidence que les influences proprioceptives liées à la 
position ne déterminent pas l’excitabilité corticomotrice : l’excitabilité corticomotrice varie 
ainsi selon l’écart entre l’angle articulaire seuil et l’angle physique, comme cela peut être 
observé dans le cas d’une relaxation plus ou moins profonde dans une position physique 
donnée, ou lors de changements dans la force exercée dans un contexte isométrique. Les 
données supplémentaires ont également permis de confirmer que les voies corticomotrices 
participent de manière déterminante au contrôle de la position-seuil, un processus de contrôle 
global du mouvement et de la posture qui restreint, en quelque sorte, les activités EMG 
volontaires et réflexes qui pourraient émerger dans un référentiel spatial, en fonction des 
forces internes (ex. forces actives et passives des autres muscles) et des forces présentes dans 
l’environnement. 
Au regard de ces contributions théoriques, nous pouvons aussi mettre en perspective 
les résultats qui ont été obtenus dans la multitude d’études utilisant la TMS dans un contexte 
de recherche clinique liée aux fonctions motrices corticospinales. Aucune des études 
précédentes n’a pris en compte la position-seuil lors de la comparaison des MEPs (ou des 
aires corticales déterminées par un mapping) générés dans les différentes conditions ou après 
différentes approches de traitement, ce qui pourrait expliquer à la fois une certaine variabilité 
(élevée) des MEPs, l’ambiguïté de certains résultats et la non-concordance entre des résultats 
dérivés de protocole semblables (a priori). Notre étude permet ainsi de dire que lorsqu’un 
protocole demande à un sujet d’être au repos ou de laisser aller son articulation dans un 




position-seuil, donc dans la commande de contrôle moteur spécifiée par ce sujet. Nous 
pensons que les prochaines études avec TMS liées à des processus moteurs auraient avantage 
à prendre en compte cet aspect de la théorie du contrôle de la position-seuil afin d’assurer 
une plus grande validité et fiabilité de leurs résultats et conclusions sur l’action des voies 
corticomotrices. Il va de soi que cette suggestion est d’importance majeure, à la fois pour les 
études fondamentales utilisant le TMS – et visant à déterminer les patrons des commandes 
descendantes pendant le mouvement, lors d’une activité cognitive ou dans le cadre d’un 
apprentissage moteur - que pour celles envisageant l’utilisation de cet outil pour quantifier 
une récupération motrice ou pour évaluer les voies corticomotrices suivant une lésion 
neurologique causant, par exemple, une faiblesse musculaire ou de la spasticité. 
Par ailleurs, nous reconnaissons qu’une certaine prudence est nécessaire dans le cadre 
de nos conclusions sur les mécanismes de contrôle et sur la signification des réponses 
musculaires obtenues avec la TMS. Ainsi, nous avons testé un nombre limité d’angles 
articulaires, une seule intensité de stimulation et une seule articulation. Ainsi, en vue de 
renforcer nos conclusions, il serait nécessaire d’élargir nos expérimentations à d’autres 
articulations (ex. tronc et membres inférieurs) et valeurs angulaires, à des configurations 
impliquant des interactions multi-articulaires, ainsi qu’à différentes intensités de stimulation 
pour la TMS et à un plus grand nombre de participants. De plus, une certaine variabilité dans 
les résultats obtenus avec la TMS ont mis en lumière l’importance de contrôler non seulement 
l’activité des agonistes et des antagonistes du mouvement, mais aussi des synergistes et des 
agonistes « involontaires », dont l’action intervient d’une manière qui ne peut toujours être 
contrôlée mécaniquement dans le devis expérimental (ex. activation des fléchisseurs des 
doigts lors de mouvements du poignet qui peuvent impliquer des commandes descendantes 
particulières pour les fléchisseurs et extenseurs du carpe lors de mouvements du poignet) 
choisi pour une action motrice uniarticulaire.  
Enfin, particulièrement dans le cas des tests liés à la relaxation profonde, nous 
n’avons pas déterminé la position-seuil; nous avons uniquement déduit qu’elle se trouvait 
au-delà de l’amplitude articulaire physiologique. Aussi, les MEPs obtenus en relaxation 




de savoir si, à de plus fortes amplitudes de stimulation, il est possible de discriminer la 
position-seuil (voir discussion sur Raptis et al 2010). Cette position-seuil pourrait aussi être 
mieux définie avec des perturbations de plus forte amplitude. De plus, il serait intéressant de 
poursuivre l’exploration des voies descendantes en analysant la contribution du cortex pré-
moteur (PM) et de l’aire motrice supplémentaire (SMA) dans la spécification d’une 
configuration seuil ou dans le contrôle de synergies musculaires. 
Au plan des limitations générales liées à la technique de stimulation, nous savons que 
bien que la TMS permette de sonder avec une temporalité très précise, de faciliter ou de 
supprimer, dans certains cas, un réseau corticomoteur ou cortical, il s’agit d’un processus 
artificiel qu’on ne peut considérer comme une imitation de l’engagement cortical ayant lieu 
lors d’un mouvement volontaire (Di Lazzaro et al 2008). Les résultats obtenus par cette 
technique gagnent donc à être confirmés par d’autres méthodes d’imagerie (e.g. EEG, IRMf).  
Par ailleurs, un autre aspect neurophysiologique très spécifique qui n’est pas encore 
clair dans le contrôle de la position-seuil est celui des décharges provenant de l’organe 
tendineux de Golgi, dont le rôle dans la stabilisation de positions et le changement de position 
est peu étudié (Kistemaker et al 2012). Pourtant, en tant qu’élément élastique en série par 
rapport au muscle et au fuseau neuromusculaire, les tendons absorbent une partie de l’énergie 
lors de la contraction des muscles : ils s’allongent lorsque le muscle se contracte et 
contribuent donc de manière importante à la longueur du complexe muscle-tendon et, par 
conséquent, à l’angle articulaire (Kistemaker et al 2012). Selon ces auteurs, qui ont modélisé 
plusieurs tâches (stabilisation après des perturbations et changements de position) en fonction 
de données expérimentales, le feedback provenant des organes tendineux de Golgi 
contribuerait à accélérer la stabilisation d’une position physique après une perturbation et 
après un changement de position de référence. 
Enfin, d’un point de vue très général, les études réalisées dans le cadre de cette thèse 
abordent les principes généraux du contrôle des mouvements. Par le fait même, il faut 
reconnaître que, malgré qu’elles appuient le principe général du contrôle par l’intermédiaire 
d’une position-seuil (hypothèse du point d’équilibre), elles ne permettent pas de conclure sur 




nous ne savons pas de quelle manière se produisent les interactions corticales qui déterminent 
les changements de seuils d’excitabilité des motoneurones, comment l’implication des 
différentes voies descendantes est délimitée pour chaque mouvement et comment ceci est 
coordonné avec les différents systèmes sensoriels qui peuvent influencer les réponses 
motrices, donc le « comment » du processus de contrôle reste à déterminer. Ainsi, davantage 
d’études sont requises pour expliquer ce qui se passe au niveau des circuits corticaux, 
bulbaires et spinaux lorsqu’on décide d’effectuer un mouvement du bras, ainsi que comment 
les différentes voies descendantes sont recrutées afin d’exécuter une tâche motrice ou de 






Chapitre V : Conclusions 
 
En conclusion, cette thèse visait à démontrer deux grandes contributions des voies 
descendantes au contrôle des positions et mouvements du bras, soit l’équivalence motrice et 
le contrôle de la position-seuil.  
Nos expériences ont permis d’établir que, pour l’équivalence motrice, soit la capacité 
d’atteindre un but moteur lorsque le nombre de degrés de liberté varie, les voies descendantes 
dérivées du système vestibulaire (ex. vestibulospinale, vestibulo-réticulospinale) jouent un 
rôle particulièrement déterminant (Raptis et al 2007). La contribution de ces voies a été mise 
en évidence en comparant la synergie de compensation articulaire pour des mouvements 
d’atteinte sans vision combinant un déplacement du bras et du tronc chez des sujets avec et 
sans déficit vestibulaire. Cette synergie a été quantifiée, entre autres, par le gain de 
compensation bras-tronc, une mesure qui s’est avérée significativement diminuée chez 
presque tous les patients vestibulodéficients, comparativement aux participants sans lésion 
vestibulaire. Il est intéressant de noter que des études subséquentes, réalisées avec un appareil 
adapté au contexte clinique et avec un éventail élargi de patients présentant différents troubles 
vestibulaires, ont confirmé la pertinence de cette mesure pour l’évaluation des déficits 
vestibulomoteurs (en vue de quantifier la progression liée à une thérapie de réadaptation 
vestibulaire) et la faisabilité de ce test dans un contexte clinique (Sibindi et al 2013). Notre 
étude a aussi illustré qu’en l’absence de thérapie visant les mouvements combinés du bras et 
du tronc, la plasticité vestibulaire ayant lieu spontanément après une lésion n’est pas 
suffisante pour récupérer une équivalence motrice pour les actions impliquant le bras et le 
tronc. Nous jugeons donc que l’ajout de l’évaluation de la synergie bras-tronc (gain de 
compensation) et de tâches reliées à ces mouvements pourraient être pertinents et 
souhaitables dans le contexte d’une réadaptation vestibulaire, afin d’accélérer la récupération 
des patients. Par ailleurs, les impacts, l’efficience et l’efficité d’une réadaptation vestibulaire 
comportant des tâches avec des mouvements combinés du bras et du tronc devront être 




L’étude concernant les voies dérivées du cortex moteur (corticospinale et autres voies 
corticomotrices; Raptis et al 2010) a permis de mettre en évidence, dans un contexte uni-
articulaire et chez des sujets sains, que ces dernières permettent un contrôle en boucle ouverte 
de la configuration articulaire, du changement de configuration (mouvement) et de la 
relaxation par l’intermédiaire de la modulation de la position-seuil. Ce processus de contrôle 
permet au SNC de produire des mouvements sans que les réflexes de stabilisation de la 
position ou posture génèrent des forces contraires à l’action motrice (problème théorique de 
posture-mouvement énoncé par Von Holst et Mittelstaedt, 1950/1973), en prédéterminant le 
référentiel spatial dans lequel l’activité EMG émerge, sans prédéterminer en soi les forces 
musculaires à produire. Nous avons pu sonder ce processus de contrôle par l’utilisation de la 
stimulation magnétique transcrânienne sur le cortex moteur primaire et par des perturbations 
mécaniques (étirements brefs et rapides) qui ont permis d’estimer la position-seuil dans 
chaque position physique. Dans notre étude, les réponses à la stimulation sur l’aire du poignet 
ont été reliées à un changement de la position-seuil, avec une excitabilité augmentée pour les 
fléchisseurs lorsque la position-seuil se retrouvait en flexion et une excitabilité augmentée 
pour les extenseurs lorsque la position-seuil se retrouvait en extension. Nous avons illustré 
que cette modulation des influences corticomotrices lors du positionnement actif était 
indépendante du niveau d’activité EMG (l’EMG et l’excitabilité motoneuronale étant 
égalisés dans les deux positions testées), de la position physique, de la direction du 
mouvement à venir ou du mouvement précédant (fenêtre de 1-2 s avant ou après le 
mouvement). La relaxation profonde a confirmé l’indépendance des signaux de contrôle 
descendants vis-à-vis des inputs proprioceptifs ascendants, puisque les MEPs générés dans 
cette condition n’ont pas montré de lien avec la position physique, mais plutôt une forte 
diminution de l’amplitude de la facilitation nette corticomotrice. Nous avons également 
expliqué les raisons physiologiques à la base de ces phénomènes, à travers l’interaction entre 
les signaux de contrôle descendants et les inputs afférents se rejoignant sur les motoneurones 
de la moelle épinière.  
Considérant que l’usage de la TMS a été accru dans la dernière décennie, que la TMS 




2007, Edwards et al 2008, Valero-Cabré et al 2011, Wassermann et Zimmermann 2012, 
Cortes et al 2012, Bembenek et al 2012, Badawy et al 2012, Vucic et al 2013) pour sonder 
l’implication corticospinale, l’intégrité des voies corticomotrices, pour établir un diagnostic 
ou un pronostic de la récupération motrice suivant une lésion cérébrale (e.g. AVC) ou pour 
évaluer une approche de réadaptation motrice (e.g. TMS répétée pour stimuler la plasticité 
cérébrale dans les cortex moteurs, exercices pour récupérer une fonction motrice), nous 
pensons qu’il est primordial de comprendre la nature des mécanismes de contrôle moteur 
pour réaliser une évaluation valide et représentative de l’état des voies ou influences 
corticomotrices des sujets humains. Par conséquent, nous jugeons fortement approprié, voire 
essentiel, que toute caractérisation de l’excitabilité corticomotrice liée à une tâche motrice 
ou position donnée prenne en compte la position-seuil établie par le sujet pendant la fenêtre 
de temps entourant la stimulation. L’absence de tests reliés à la position-seuil expliquerait, 
selon nous, une grande variabilité (ou non-concordance) entre les études publiées et ne 
permettrait pas de garantir la validité des résultats obtenus avec la TMS, autant au point de 
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Annexe I: Formulaires de consentement pour les collectes de 
données concernant l’article 1 
 
Intégration sensori-motrice lors de mouvements vers une cible  
___________________________________________________________________ 
 
FORMULAIRE DE CONSENTEMENT 
 
Responsable du projet : Anatol G. Feldman, PhD, Chercheur principal 
                                          (514) 340-2085 poste :2192 
 
Objectif: Le but de cette étude est d’examiner comment des adultes avec une déficience 
sensorielle (lésion vestibulaire, déafférentation) utilisent leur corps pour pointer des cibles 
avec leur doigt. L’analyse du mouvement et de la coordination des différents segments du 
corps (bras, tronc) chez les patients avec des déficiences sensorielles, ainsi que la 
comparaison avec les résultats obtenus chez des sujets sans déficit, permettront 
éventuellement de contribuer à l’avancement des connaissances sur le contrôle moteur et à 


























 Description de l’évaluation: Les sessions d’évaluation se dérouleront au Centre de 
recherche de l’Hôpital juif de réadaptation à Laval.  Vous serez invité(e) à prendre part à une 
ou plusieurs sessions qui dureront approximativement 2 heures chacune. Cette durée inclut 
le temps de préparation (30 minutes) ainsi que le temps d’évaluation (1 heure 30 minutes). 
Les sessions où nous souhaitons votre participation sont indiqué(es) ci-dessous par un 
crochet. 
 
Préparation: Des petites lumières (marqueurs infrarouges) seront placées sur quelques 
endroits de votre corps (poitrine, épaules, coudes, poignets, doigts) ou sur vos vêtements 
afin de mesurer les mouvements de votre tronc et de vos bras. Sur le haut du corps, vous 
porterez un harnais comportant un plateau magnétique du côté postérieur. Durant certains 
essais de la tâche (choisis aléatoirement), un électroaimant placé derrière vous arrêtera 
pendant quelques secondes le mouvement du tronc. Vous porterez aussi des lunettes 
spéciales qui deviendront temporairement opaques lors du mouvement, mais qui vous 
permettront de voir avant et après le mouvement. 
 
Test 1. Pointage assis – mouvement du tronc : Vous serez assis(e) sur un petit banc. 
Il y aura 3 cibles devant vous. Vous devrez tenir la main au-dessus d’une de ces cibles 
pendant que vous pencherez le tronc vers l’avant. Parfois, le harnais bloquera le mouvement 
du tronc. Pendant le mouvement, les lunettes deviendront opaques puis la visibilité sera 
restaurée. Il y aura 40 essais.  
 
 Test 2. Pointage assis – mouvement du tronc et du bras : Vous serez assis(e) sur 
un petit banc. Il y aura 3 cibles devant vous. Vous devrez pointer vers une de ces cibles 
pendant que vous pencherez le tronc vers l’avant. Parfois, le harnais bloquera le mouvement 






Test 3. Préhension assis – mouvement du tronc et du bras: Vous serez assis(e) sur 
un petit banc. Il y aura 3 cibles devant vous. Vous devrez prendre une de ces cibles pendant 
que vous pencherez le tronc vers l’avant. Parfois, le harnais bloquera le mouvement du tronc. 
Pendant le mouvement, les lunettes deviendront opaques. Il y aura 40 essais.  
 
 Vous serez debout sur une plate-forme pouvant bouger. 
Vous pointerez une cible placée sur un poste vertical devant vous et située à 5 distances 
différentes. La distance maximale sera équivalente à la limite provoquant un déplacement du 
corps vers l’avant. Dans la première série, le mouvement du corps sera bloqué 
temporairement par l’électroaimant. Dans la seconde série de mouvements, la plate-forme 
sera bougée de 10 cm vers l’avant ou vers l’arrière pour provoquer un réaction d’équilibre. 
La perturbation ne sera pas suffisante pour provoquer une perte d’équilibre. Il y aura 40 
essais. Afin d’éviter toute possibilité de chute, un assistant de recherche sera présent à 
proximité. 
 
Test 5. Pointage assis avec légère stimulation électrique de l’oreille (système 
vestibulaire) : Pour ce test, de petites électrodes seront placées derrière vos oreilles. Ces 
électrodes transmettront un faible courant électrique pour 1 à 2 secondes, et cela fera 
légèrement pencher votre corps involontairement vers la droite ou vers la gauche sans 
occasionner de douleur (ni de risques pour la santé). Deux types de mouvements seront alors 
demandés. Dans un test, vous bougerez le tronc vers l’avant pendant que vous maintiendrez 
votre main au-dessus d’une des trois cibles placées sur une table devant vous.  Dans le 
deuxième test, vous vous pencherez vers l’avant pendant le mouvement de pointage vers 
chacune des trois cibles. Il y aura 40 essais pour chacun des tests. La stimulation au niveau 
des oreilles sera activée juste avant le début du mouvement et ne durera que 1 à 2 secondes 
(durée du mouvement). Il y aura 40 essais. 
 






Avantages personnels pouvant découler de votre participation 
Il n’y a aucun bénéfice personnel découlant de votre participation à cette étude. 
Cependant, votre participation pourrait contribuer à l’acquisition de nouvelles connaissances 
concernant l’impact des déficits sensoriels sur le contrôle des mouvements du bras et du 
tronc. 
 
Inconvénients personnels pouvant découler de votre participation 
Il est possible que le fait de vous déplacer à l’Hôpital juif de réadaptation puisse être 
un inconvénient. La fatigue peut aussi être un autre inconvénient durant et après votre 
participation. Il est entendu que si vous êtes fatigué(e) durant la session, vous pourrez vous 
reposer en tout temps avant de continuer. 
 
Risques reliés à l’expérience 
À part  les risques mentionnés ci-dessous, il est entendu que votre participation à ce 
projet ne vous fait courir, sur le plan médical, aucun risque que ce soit.  
Les sensations pouvant être dues à la stimulation dans le Test 5 sont habituellement 
minimes et pourraient inclure des étourdissements, des nausées et une désorientation ne 
durant pas plus d’une heure après la stimulation. Étant donné la possibilité de ces effets, il 
vous est suggéré de ne pas conduire un véhicule avant un délai minimal d’une heure ou 
d’avoir un accompagnateur. Les personnes souffrant de mal de mer devraient éviter de 
participer au test 5. Si après votre participation à l’étude, vous avez besoin de vous reposer, 
une salle sera mise à votre disposition. 
 
Informations concernant le projet 
On répondra, à votre entière satisfaction, à toute question posée à propos du projet de 






Accès à votre dossier médical (s’il y a lieu) 
Par ce formulaire, vous acceptez que les personnes responsables de ce projet aient 
accès à votre dossier médical afin d’obtenir toute information pertinente en ce qui concerne 
votre problème vestibulaire et afin de déterminer s’il y a des contre-indications médicales à 
votre participation.  
 
Confidentialité 
 Les données de recherche sont confidentielles. Elles seront conservées au 
Laboratoire de contrôle moteur de l’IRM et ne seront utilisées que par les membres de 
l’équipe de recherche du Laboratoire de contrôle moteur de l’IRM pour la durée de ce projet 
de recherche (3 ans). Ces résultats n’apparaîtront que sous forme de présentation ou de 
publication scientifique, sans que votre nom n’y apparaisse. Votre visage apparaîtra sur les 
enregistrements vidéo si vous complétez et signez le formulaire « Autorisation pour 
photographies, films, enregistrements sonores, enregistrements sur bandes 
magnétoscopiques et autres ». Si ces enregistrements sont utilisés lors des présentations pour 
ce projet, votre visage sera recouvert. 
 
Retrait de votre participation 
Il est  entendu que votre participation au projet de recherche décrit ci-dessus est tout 
à fait volontaire ; il est également entendu que vous pourriez, à tout moment, mettre un terme 
à votre participation sans que cela n’affecte les services de santé auxquels vous avez droit. 
 
Versement d’une indemnité 
Une indemnité vous sera versée (maximum 30$) en compensation des frais de 
déplacement, de stationnement et de repas à chacune de vos participations à cette recherche 






Indemnisation en cas d’accident 
En acceptant de participer à cette étude, vous ne renoncez à aucun de vos droits et ne 
libérez aucunement les chercheurs, les organismes, les entreprises ou les institutions 
impliqués de leurs responsabilités légales et professionnelles. 
 
Informations supplémentaires 
Pour plus d’informations au sujet du projet (procédures expérimentales ou autres 
détails), n’hésitez pas à contacter Anatol Feldman, PhD (téléphone: (514) 340-2085 poste 
2192) ou Nicole Paquet, PhD (téléphone: (450) 688-9550 poste 528). Si vous souhaitez parler 
à quelqu’un en dehors du projet de recherche, vous pouvez contacter la représentante de 
l’hôpital, Mme Michelle Nadon (poste 232).  
 
Si vous avez des questions concernant vos droits ou votre participation à ce projet de 
recherche, vous pourriez communiquer en tout temps avec Me Anik Nolet, coordonnatrice 








La nature de l’étude, les procédés utilisés, les risques et les bénéfices que comporte 
ma participation à cette étude ainsi que le caractère confidentiel des informations qui seront 
recueillies au cours de l’étude m’ont été expliqués. J’ai eu l’occasion de poser toutes les 
questions concernant les différents aspects de l’étude et de recevoir des réponses qui m’ont 
satisfait(e). Je, soussigné(e), accepte volontairement de participer à cette étude. Je peux me 
retirer en tout temps sans que cela ne nuise aux relations avec mon médecin et les autres 
intervenants et ce, sans préjudice d’aucune sorte. Je reconnais avoir reçu une copie signée de 
ce formulaire d’information et de consentement.  
 
__________________________________        _______________________________ 
Signature de l’intéressé(e)                                  Signature du témoin 
 
__________________________________ 
Signature du responsable du projet 
 







ENGAGEMENT DU CHERCHEUR 
 
 Je, soussigné(e),                                                    , certifie (a) avoir expliqué aux 
signataires intéressés les termes de la présente formule, (b) avoir répondu aux questions qu’ils 
m’ont posées à cet égard et (c) leur avoir clairement indiqué qu’ils restent, à tout moment, 
libres de mettre un terme à leur participation au projet de recherche décrit ci-dessus. 
 
________________________________ 
Signature du responsable du projet 
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TITRE DU PROJET : 
 
Contrôle moteur et excitabilité du cerveau investigués à l’aide   
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DESCRIPTION ET OBJECTIF DU PROJET :  
Le projet permettra d’étudier le contrôle des mouvements des membres supérieurs 
chez l’humain. L’étude, de type fondamentale, se fera à l’Institut de réadaptation de Montréal 
(IRM), site du CRIR (Centre de Recherche Interdisciplinaire en Réadaptation du Montréal 
Métropolitain). Ce projet devrait avoir une durée totale d’environ 2 ans, comportant une 
portion expérimentale (collecte des données chez les sujets) qui se tiendra sur environ 6 mois. 
Dix sujets sains seront impliqués dans cette recherche, tous droitiers, et n’ayant pas eu 
d’antécédents de neuropathie, de traumatismes dans les membres supérieurs, d’épilepsie ou 
d’autres atteintes neurologiques. 
 
L’objectif principal du projet est d’analyser l’influence du cortex moteur (voie 
corticospinale) sur le mouvement du poignet à l’aide de la stimulation magnétique 
transcrânienne (TMS) et du délestage (retrait d’un poids d’environ 200-700g auparavant 
supporté par l’articulation). La TMS est utilisée depuis une vingtaine d’années pour étudier 
les réponses musculaires évoquées à la suite d’une stimulation très brève du cerveau 
(stimulation appliquée sur la tête vis-à-vis de l’emplacement du cortex moteur) par un champ 
magnétique à faible intensité. Les études précédentes ont démontré que cette technique de 
stimulation à une impulsion magnétique ne présentait pas de risque pour la santé, la sécurité 
ou le bien-être des sujets. 
       
NATURE ET DURÉE DE MA PARTICIPATION: 
Je suis invité à participé à une seule session expérimentale d’environ trois heures. Au 
cours de la session expérimentale, les réponses musculaires de mon bras droit à la TMS et au 
délestage seront enregistrées dans trois positions de flexion/extension du poignet. Je serai 
assis sur une chaise et mon bras sera placé sur une armature mobile fixée sur un support 
métallique stabilisé. Je placerai mon poignet en trois positions de flexion/extension 
différentes, selon les instructions données. Des électrodes de surface (indolores) seront 
placées sur mon bras pour enregistrer l’activité de mes muscles pendant la tâche, ainsi qu’à 





magnétique transcrânienne consistera en une impulsion magnétique très brève (0.1 
milliseconde) et de faible intensité appliquée sur le crâne, cette stimulation ne causant pas de 
douleur. La fréquence de ces impulsions ne sera pas supérieure à une stimulation par période 
de 15 secondes. Cette technique est utilisée depuis une vingtaine d’années pour étudier les 
réponses musculaires induites par la stimulation du cerveau. Elle est reconnue comme une 
technique qui ne présente pas de risque sérieux pour la santé, la sécurité ou le bien-être des 
sujets.  
 
La session d’expérimentation aura lieu à l’Institut de réadaptation de Montréal (voir 
coordonnées en 1ère page), dans le Laboratoire de réalité virtuelle. 
 
Je comprends que les amplitudes des mouvements et les forces produites seront 
effectuées en accord avec mes limites personnelles et qu’il faut prévenir l’équipe de 
recherche dans le cas d’un poids, d’une stimulation ou d’un mouvement excessif ou 
inconfortable.  
 
Avantages personnels pouvant découler de ma participation : 
Comme il s’agit d’une étude expérimentale fondamentale, il est entendu que je ne 
retire aucun bénéfice personnel pour ma participation à ce projet d’étude. Toutefois, d’un 
point de vue scientifique, j’aurai participé à l’avancement des connaissances scientifiques 
concernant le contrôle des mouvements par le cerveau. 
 
Inconvénients personnels pouvant découler de ma participation : 
Le déplacement à l’Institut de réadaptation de Montréal et la durée de la session 
(environ 3h) peuvent représenter des inconvénients. Il est également possible que je sois 
fatigué(e) durant la session ou après. Si je suis fatigué(e) durant la session, je peux demander 





À notre connaissance, il n’y a pas d’inconvénients personnels, excepté la pose 
d’électrodes, à participer à cette recherche. Par ailleurs, on rapporte dans quelques rares cas 
que les effets suivants peuvent survenir après une stimulation magnétique transcrânienne: 
maux de tête, crise d’épilepsie chez les sujets susceptibles à l’épilepsie et fatigue. La 
sensation provoquée par la stimulation transcrânienne est parfois inconfortable mais non 
douloureuse. Aucune technique invasive, prise de médicaments ou chirurgie mineure ne 
seront utilisées au cours de cette session expérimentale.  
 
Je reconnais que je n’ai pas d’antécédents personnels et familiaux d’épilepsie et que 
je ne porte pas de stimulateur (ex: cardiaque) ou d’implants métalliques, ceux-ci étant contre-
indiqués lors de stimulations magnétiques. Aussi, je reconnais que je n’ai pas d’antécédents 
de migraines. 
 
Dans certains cas, il y a une faible possibilité qu’une réaction topique de la peau aux 
électrodes soit remarquée. Si c’est le cas, une lotion apaisante sera appliquée. Si la réaction 
persiste plus de 24 h, j’informerai les chercheurs et je consulterai un médecin. 
 
Risques liés à ma participation à l’étude: 
Il est entendu que ma participation à ce projet ne me fait courir, sur le plan médical, 
aucun risque que ce soit.  Il est également entendu que ma participation n’affectera pas mes 







Informations et questions concernant le projet : 
Les personnes responsables de ce projet devront répondre, à ma satisfaction, à toute 
question que je pose à propos du projet de recherche auquel j’accepte de participer. 
 
Accès à mon dossier médical: 
Les personnes responsables de ce projet n’auront pas accès à mon dossier médical. 
 
Confidentialité : 
Tous les renseignements recueillis à mon sujet au cours de l’étude demeurent 
strictement confidentiels. Ils seront gardés sous clé au Laboratoire de contrôle moteur du 
Centre de recherche de l’Institut de réadaptation de Montréal. Je ne suis identifié(e) que par 
un code afin de préserver l’anonymat. Les résultats recueillis seront utilisés uniquement par 
le groupe de recherche du Laboratoire de contrôle moteur de l’IRM à des fins de 
communication scientifique et professionnelle (anonymat préservé), ainsi que pour 
l’enseignement, et seront gardées pour une période de 5 ans, après quoi ils seront détruits. 
  
Participation volontaire et droit de retrait : 
Il est entendu que ma participation au projet de recherche décrit ci-dessus est tout à 
fait libre et volontaire. Je peux donc mettre un terme à ma participation à tout moment, sans 
que cela n’affecte les services de santé auxquels j’ai droit, ni mes relations avec les 







Clause de responsabilité  
Si je me sens victime d’un préjudice, je conserve mon droit de faire valoir tout recours 
disponible sur le plan légal. Donc, en acceptant de participer à cette étude, je ne renonce à 
aucun de mes droits, ni ne libère les chercheurs, le commanditaire ou les institutions 




Pour ma participation au projet de recherche et les contraintes reliées (ex. frais de 
déplacement), une indemnité compensatoire de 30 $ me sera versée par le responsable du 
projet de recherche. 
 
Personnes-ressources : 
Pour toute question ou tout problème concernant cette étude, il est possible de 
contacter en tout temps les étudiantes Liziane Burtet ou Helli A. Raptis, collaborant au projet, 
ou encore  M. Robert Forget et M. Anatol Feldman, respectivement collaborateur au projet 
et directeur de recherche, aux coordonnées suivantes : 
Institut de réadaptation de Montréal 
Centre de recherche (4e étage) 
  6300, av. Darlington, Montréal (Québec), H3S 2J4 
tél : (514) 340-2111 #2098 ou #2192. 
fax : (514) 340-2154. 
 
* Si vous avez des questions sur vos droits et recours ou sur votre participation à ce 
projet de recherche, vous pouvez communiquer avec Me Anik Nolet, coordinatrice à 









Je déclare avoir lu et compris le présent projet, la nature et l’ampleur de ma 
participation, ainsi que les risques auxquels je m’expose, tels que présentés dans le présent 
formulaire. J’ai eu l’occasion de poser toutes les questions concernant les différents aspects 
de l’étude et de recevoir des réponses satisfaisantes. 
 
Je, soussigné(e), accepte volontairement de participer à cette étude en tant que sujet.  
Je peux me retirer en tout temps sans préjudice d’aucune sorte. Je certifie qu’on m’a laissé le 
temps voulu pour prendre ma décision. Une copie signée de ce formulaire d’information et 
de consentement doit m’être remise.  
 
 
   
Signature du sujet 
 
 
   











ENGAGEMENT DU CHERCHEUR 
 
 Je, soussigné(e),                                                       , certifie  
 
(a) avoir expliqué au signataire les termes du présent formulaire; 
(b) avoir répondu aux questions qu’il m’a posées à cet égard; 
(c) lui avoir clairement indiqué qu’il reste, à tout moment, libre de mettre un terme à 
sa participation au projet de recherche décrit ci-dessus  
(d) que je lui remettrai une copie signée et datée du présent formulaire. 
 
   
 
 
   
 




Fait à                                        ,  le                                                          2010 .                          
      
 
 
